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KURZFASSUNG
Im Rahmen der vorliegenden Dissertation wurde ein optoelektroni-
shes, kamerabasiertes Messverfahren zur Erfassung der Hautdurhblutung
(PhotoplethysmographieImaging, kurz PPGI) entwikelt. Wie auh bei der klassi-
shen PPGVariante mit an der Haut befestigten Einzelsensoren wird die Tatsahe
ausgenutzt, dass im Bereih des sihtbaren und nahen infraroten Spektrums Blut
eine deutlih höhere Absorption aufweist, als umliegendes blutleeres Gewebe. Bei
Beleuhtung der Haut mit einer selektiven Lihtquelle kann so mit einem Detektor
eine von der Blutmenge abhängige optishe Dämpfung gemessen werden. Durh die
Verwendung einer hohempndlihen Videokamera als Detektor können wesentlihe
Vorteile gegenüber dem derzeitigen Stand der Tehnik erzielt werden  niht nur
eine nihtinvasive, sondern auh kontaktlose und ortsaufgelöste Erfassung des
Perfusionsstatus der lebenden Haut.
Zur Optimierung des kamerabasierten PPGISensorkonzepts wurden mit Hilfe der
MonteCarlo Methode die Interaktionsprozesse zwishen dem eingestrahlten Liht
und dem Gewebe simulativ untersuht. Als Ergebnis kann beispielsweise die Beob-
ahtungstiefe in Abhängigkeit der Beleuhtungswellenlänge ermittelt werden. Diese
kann von 0,2 mm zur Erfassung der Mikrozirkulation, bis zu 2 mm zur Erfassung
der Makrozirkulation reihen. Durh parametrierte Simulationsszenarien konnte ein
variables Blutvolumen in der Haut, etwa in Folge des arteriellen Herzshlages, nah-
gebildet werden und so das optishe Detektorsignal nah Gleih und Wehselanteil
vorhergesagt werden. Hierdurh wird eine Abshätzung und Optimierung der Sen-
sitivität des Messsystems ermögliht.
Auf Grund des kontaktlosen Messprinzips des vorgestellten Verfahrens kann es je-
doh zu bewegungsbedingten Artefakten kommen. Zur Kompensation dieser Messar-
tefakte wurden vershiedene Lösungsansätze überprüft und anhand von typishen
Messreihen auf ihre Wirksamkeit untersuht.
Eine Signalanalyse der artefaktbereinigten PPGIVideosequenzen kann interaktiv
erfolgen, indem für selektierte Hautregionen die zeitlih variierende optishe Dämp-
fung und damit auh die Hautdurhblutung berehnet wird, oder es können auh
automatisierte Berehnungen einer funktionellen Abbildung durhgeführt werden.
Hierbei können vershiedene Kurvenparameter, wie z.B. Amplitude des Herzshlags,
Stärke der Vasomotionsrhythmen o.ä., jeweils lokal berehnet werden und ortsauf-
gelöst in Form von farblih kodierten, virtuellen Perfusionsbildern des untersuhten
Körperareals dargestellt werden.
In vershiedenen vorklinishen Tests und Pilotstudien konnte das PPGISystem be-
reits eingesetzt werden und möglihe Einsatzgebiete ausgelotet werden. Diese rei-
hen von der physiologishen Grundlagenforshung, über die Funktionsdiagnostik
der Beinvenen bis zu arteriellen Messungen. Die vielfältigen Anwendungsmöglihkei-
ten beinhalten hier das kontaktlose Vitalparametermonitoring von Neugeborenen,
die Quantizierung von Durhblutungsstörungen, die funktionelle Vermessung von
Wunden und Hauttumoren und auh die Quantizierung von allergishen Hautre-
aktionen.
IV
ABSTRACT
Within the sope of this PhD thesis an optoeletroni amera based measurement
onept for assessment of skin perfusion (Photoplethysmography Imaging, short
PPGI) has been developed. Analogue to the lassial PPG variant with skin atta-
hed disrete sensors, the fat, that in the visible and near infrared spetrum blood
has muh higher absorption than surrounding bloodless tissue is utilised. When il-
luminating the skin with a seletive light soure, a detetor an assess the optial
attenuation, whih is dependent on the dermal blood volume. By using a highly
sensitive amera as a detetor advantages over the urrent state of the art an be
ahieved  not only non invasive, but also ontatless and spatially resolved as-
sessment of the perfusion status of living tissue an be performed.
For optimisation of the amera based PPGI sensor onept Monte Carlo simulations
have been arried out. They allow the analysis of the interation proesses between
inident light and tissue. As one result the observation depth in the skin an be
determined. This depth was found to be strongly dependent on the wavelength and
an vary from 0.2 mm for the assessment of the miro irulation up to 2 mm for
measurements of the maro irulation. By using parametrised simulation senarios a
variable blood volume in the skin, i.e. aused by the arterial heart beat, was emulated
and thus the detetor signal ould be predited by DC- and also AC-omponent.
This allows the evaluation and optimisation of the sensitivity of the measurement
system.
Due to the ontatless measurement priniple motion indued artifats an our.
For the detetion and minimisation of these artifats dierent strategies for move-
ment ompensation have been investigated. Their eay has been evaluated on the
basis of typial reordings.
Signal analysis of the PPGI video sequenes an either be done interatively by
seleting skin regions for whih the time varying optial attenuation and hene the
skin perfusion is alulated, or automati algorithms for the funtional mapping an
be exeuted. Here dierent signal harateristis like amplitude of the heart beat,
intensity of vasomotion rhythms, et. an be alulated for dierent loal regions
and displayed spatially resolved in the form of olour oded virtual perfusion maps
of the observed skin region.
The PPGI system has already been used in several prelinial test and pilot studies
and possible appliations were explored. These range from basi physiologial rese-
arh over funtional diagnostis of the venous system of the lower limbs to arterial
diagnostis. The manifold appliation senarios inlude here the ontatless moni-
toring of vital parameters of newborn infants, the assessment and quantiation of
peripheral perfusion disorders, funtional survey of wounds and skin tumors and
also the quantiation of allergi skin reations.
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KAPITEL 1
Einleitung
Nihtinvasive Diagnoseverfahren gewinnen in der modernen Medizin zunehmend an
Bedeutung. Sie erlauben infektionsfreie und damit kostengünstige Messungen und
erfreuen sih auf Grund der shmerz- und belastungsfreien Anwendung einer hohen
Akzeptanz durh den Patienten. Einen besonderen Stellenwert nehmen hierbei op-
toelektronishe Verfahren ein, die unter Verwendung geeigneter Wellenlängen trans-
kutane Messungen ermöglihen. Es ergibt sih somit ein einfaher und groÿähiger
Zugang zum Menshen über die Haut, dem gröÿten Organ des Menshen. Der Ein-
satz beshränkt sih jedoh niht nur auf Messungen an der Haut selbst, es können
weiterhin über die enge Verbindung zum Gefäÿsystem des Menshen auh vielfältige
Vitalparameter bestimmt werden.
Die klassishe Photoplethysmographie (PPG) hat sih bereits in vielen Gebieten
der Medizin etabliert. Die Anwendungsfelder reihen von der präventiven Venen-
funktionsprüfung in der Phlebologie bis zur Vitalparameterüberwahung in der
Notfall- und Intensivmedizin. Trotz viel Vorzüge dieser medizinish anerkannten
Tehnik bestehen bis heute zwei gravierende Shwahstellen des PPG. Zum Einen
benötigen die Sensoren Hautkontakt. Messungen an Shleimhäuten, in Wunden
oder an frish transplantierter Haut sind daher niht möglih. Weiterhin wird nur
ein kleines Gewebeareal von wenigen Kubikmillimetern direkt unter dem Sensor
erfasst, lokale Änderungen des Perfusionszustands können niht detektiert werden.
Auf Grund einer ungünstigen Platzierung des Sensors kann es so zu untypishen
Messergebnissen und damit auh zu Fehldiagnosen kommen.
In dieser Arbeit soll ein kontaktloses und ortsaufgelöstes Messsystem zur
funktionellen Erfassung der Hautdurhblutung vorgestellt werden. Dieses
PhotoplethysmographieImaging (PPGI) genannte Verfahren stellt eine Wei-
terentwiklung der klassishen PPG dar. Es basiert ebenfalls auf der Messung
der optishen Dämpfung der Haut, die sih mit variierendem Blutgehalt ändert.
Da eine hohempndlihe Kamera als optoelektronisher Detektor verwendet
wird, ergibt sih die Möglihkeit einer kontaktlosen und ortsaufgelösten Messung.
Hierdurh entstehen zusätzlihe, mit der klassishen PPGTehnik niht bedienbare
Anwendungsfelder, wie die Diagnose von Wundheilungen oder die Erfassung von
langsamen Vasomotionsrhythmen.
Zum besseren Verständnis der Messmethode werden in Kapitel 2 zunähst kurz
die notwendigen physiologishen Grundlagen des humanen Gefäÿkreislaufs aus
tehnisher Siht erläutert und auh die gewebe-optishen Grundlagen betrahtet.
Eine simulative Untersuhung des PPGIMesskonzepts erfolgt in Kapitel 3. Dies soll
die praktish erzielbaren Messergebnisse erklären und die genaue Signalentstehung
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erläutern. Auf Grund der Möglihkeit zur Abshätzung des detektierbaren Messsi-
gnals kann das PPGISystem bezüglih vershiedener Parameter, wie optimale
Signalamplitude oder gewünshte Sensitivität in vershiedenen Hautregionen,
optimiert werden.
In Kapitel 4 wird das realisierte PPGISystem mit den vershiedenen Komponenten
vorgestellt, dies sind vor allem der optishe Detektor und die Beleuhtungseinheit.
Es folgt eine Diskussion der erforderlihen Detektoreigenshaften und vershie-
dene Kamerasysteme werden auf ihre Eignung für das PPGISystem untersuht.
Anshlieÿend werden Methoden zur Verbesserung der Signalqualität und der
Sensitivität untersuht.
Kapitel 5 beshäftigt sih mit möglihen Messartefakten auf Grund von Bewegungen
des Messobjekts relativ zur Kamera. Die Bewegungen können zum Einen in Form
von Bewegungsmanövern für diagnostishe Messung erforderlih sein, oftmals sind
jedoh auh unwillkürlihe atmungssynhrone Bewegungen des Probenden niht
gänzlih zu unterdrüken. Vershiedene Strategien und Algorithmen zur Erkennung
und Kompensation dieser Bewegungen werden vorgestellt und bezüglih ihrer
Leistungsfähigkeit bewertet.
Die Ausarbeitung diverser Analysestrategien ist Bestandteil von Kapitel 6. Hier
erfolgt u.a. eine Abshätzung der mit vershiedenen Kamerasystemen erzielbaren
Signalqualität und auh der eektiven örtlihen Auflösung. Neben Methoden zur
Analyse von herzsynhronen und langsameren vasomotorishen Rhythmen im
Zeit- und Frequenzbereih werden auh Verfahren zur automatisierten Berehnung
funktioneller Abbildungen des dermalen Perfusionsstatus vorgestellt.
Neben der Realisierung des PPGIMessplatzes konnten im Rahmen dieser Arbeit
auh erste medizinishe Anwendungsgebiete untersuht werden. Vershiedene aus-
gewählte Beispiele in Kapitel 7 sollen das breite potentielle Anwendungsspektrum
des PhotoplethysmographieImaging aufzeigen.
Die Arbeit shlieÿt mit einer Zusammenfassung und einem Ausblik in Kapitel 8.
KAPITEL 2
Grundlagen der optoelektronishen Hautabtastung
In diesem Abshnitt sollen die physiologishen und gewebeoptishen Grundlagen
kurz erläutert werden, soweit diese für das Verständnis der optoelektronishen Per-
fusionsmessung erforderlih sind.
2.1 Hämodynamishe Grundlagen des humanen Kreislaufsy-
stems
Der humane Blutkreislauf dient sowohl als Bluttransportsystem als auh als Blut-
volumenspeiher. Er lässt sih in ein Hohdruk- und ein Niederdruksystem unter-
teilen. Das Herz bildet das zentrale Pumporgan. Es wiegt etwa 350 g und leistet
a. 1 W. Bei 60 Herzshlägen pro Minute wird somit pro Shlag eine Arbeit von
1 Joule verrihtet. In der linken Herzkammer wird ein mittlerer Druk von etwa
100 mmHg
1
aufgebaut, der benötigt wird, um das Blut über die sih immer wei-
ter verästeltenden Arterien in alle Körperregionen zu transportieren. Hierbei nimmt
der Gefäÿdurhmesser der Arterien von 2,5 m in der Aorta bis auf etwa 8 µm
in den kleinsten Arteriolen ab. Auf Grund der stetig feiner werdenden Verästelung
steigt der summierte Gesamtquershnitt der Gefäÿe auf Werte von bis zu 0,5 m
2
[Golenhofen 1997℄. Der Druk fällt hierbei stetig ab. Bei der Passage durh das
Kapillarsystem erfolgt der Gas- und Stoaustaush zwishen dem Blut und den je-
weiligen Organen durh Diusionsprozesse. Danah gelangt es in das venöse System,
in dem lediglih Drüke von etwa 10 mmHg herrshen
2
. Etwa 85 Prozent des Blutes
benden sih in den Venolen und Venen, die auh als Blutvolumenspeiher fungieren.
Die geringen Drüke des venösen Gefäÿsystems reihen niht für einen aktiven Blut-
transport zurük zum Herzen aus. Der Rüktransport wird zum Einen durh die
Sogwirkung des rehten Herzens bewerkstelligt und weiterhin durh die so genannte
Muskelpumpe während der Bewegung des Menshen. Hierbei drüken kontrahieren-
de Muskeln auf die Venen und verursahen so eine Blutvershiebung. In Kombina-
tion mit den Venenklappen, die als Ventil fungieren, kommt es zu einem gerihteten
Blutuss in Rihtung des Herzens.
Der kleine Blutkreislauf vom rehten Herzen zur Lunge und wieder zum linken
Herzen dient der Anreiherung des Blutes mit Sauersto. Auf Grund der hier
herrshenden Drüke von etwa 20 mmHg wird er zum Niederdruksystem gezählt.
Die am weitesten verbreiteten Methoden zur Vitalparameterbestimmung konzen-
trieren sih auf Messungen der Herzaktivitäten (EKG) und der groÿen Arterien
(Blutdrukmessung nah Riva-Roi). Im Gegensatz zu diesen Methoden bieten
1
Ein Druk von 1 mmHg (in der Medizin zugelassene Einheit) entspriht 133,322 Pa.
2
Dies gilt für den liegenden Menshen, in stehender Position addiert sih eine hydrostatishe
Drukkomponente von bis zu 80 mmHg.
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Abbildung 2.1: Aufbau der menshlihen Haut. Auf Grund von untershiedli-
hen Gefäÿdihten und Gefäÿquershnitten kann sie in vershiedene Shihten
unterteilt werden.
(Quelle: http://www.sf-online.om/german/27_d/frontpage27_d.htm)
nihtinvasive optoelektronishe Verfahren Möglihkeiten zur Diagnose des periphe-
ren Gefäÿsystems, der Mikrozirkulation der Haut und auh des venösen Systems der
Akren und Gliedmaÿe, die einen groÿen und häug nur unzureihend diagnostizier-
ten Anteil des hämodynamishen Kreislaufsystem ausmahen.
2.2 Aufbau der Haut
Die Haut ist das gröÿte Organ des Menshen. Sie bedekt eine Oberähe von a. 1,5
bis 1,8 m
2
und hat ein Gesamtgewiht von ungefähr 5 kg [Moll und Moll 1992℄.
Ihre Hauptaufgaben sind der mehanishe, hemishe und thermishe Shutz des
Körpers, sowie als weitere wesentlihe Funktion die Wärmeregulation.
Zur Erfüllung dieser Aufgaben und zur Versorgung der Haut mit Nährstoen ist
sie gut durhblutet. Die Kapillardihte beträgt je nah Hautshiht zwishen 20 -
150 mm
−2
[Rütten 1994℄. Auf Grund der starken Vernetzung des kardiovaskulären
Systems lassen sih mittels nihtinvasiver Durhblutungsmessungen der Haut eine
Vielzahl wihtiger Vitalparametern des Menshen ableiten. Möglihe Diagnosean-
wendungen reihen von der Bestimmung kardiologisher Parameter (z.B. Herzrate,
Variabilität, et.) über Untersuhungen der arteriellen Hämodynamik bis hin zur
funktionellen Bewertung des venösen Gefäÿsystems.
Die Dike der Haut beträgt je nah Körperareal zwishen 1 und 4 mm. Sie lässt sih
grob in 3 Shihten unterteilen. Die oberste Hautshiht, die Epidermis, besitzt eine
Dike von 0,03 - 0,15 mm, an Handähen und Fuÿsohlen sogar mehrere Millimeter,
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und besteht aus niht durhblutetem Gewebe. Die darunterliegende Lederhaut, das
Corium, ist zwishen 0,6 und 3 mm dik und ist von Arteriolen, Kapillaren und
Venolen durhzogen. Funktionell und auf Grund der untershiedlihen Gefäÿdihte
lässt sie sih in die Shihten
• Kapillarbereih,
• oberer Gefäÿplexus (Plexus superialis),
• Zufuhrbereih Cutis (Vasa ommuniantis),
• tiefer Gefäÿplexus (Plexus profundus) und
• Zufuhrbereih Subutis
unterteilen. Unter dem Corium folgt die Subutis mit einer Ausdehnung von 0,5 -
30 mm.
2.3 Zusammensetzung des Blutes
Die Gesamtblutmenge des Menshen beträgt ungefähr 7 - 8 % des Körpergewihts.
Das Blut dient vorwiegend zum Transport von Gasen (hauptsählih Sauersto und
Kohlendioxid), Nährstoen und Stowehselprodukten. Weitere Aufgaben sind die
Immunabwehr und die Temperaturregulierung.
Das Blut besteht zu a. 55 % aus Blutplasma, welhes wiederum zu 90 % aus Wasser
und 10 % festen Bestandteilen, wie Proteinen, Elektrolyten und Kohlenhydraten be-
steht. Die Blutzellen mahen den restlihen Anteil von etwa 45 % des Blutes aus, die-
ser Anteil wird auh als Hämatokrit bezeihnet. Die Blutzellen bestehen zu 99 % aus
Erythrozyten, den roten Blutkörperhen. Diese dienen dem Sauerstotransport und
enthalten daher groÿe Mengen (etwa 1/3 ihres Zellgewihtes) des sauerstobinden-
den Hämoglobins, dem roten Blutfarbsto [Golenhofen 1997℄. Im Spektralbereih
des sihtbaren Lihts und des nahen Infrarots werden die optishen Eigenshaften
des Blutes hauptsählih durh das Hämoglobin bestimmt.
2.4 Dermale Perfusionsrhythmik des Menshen
Das Blutvolumen des Menshen ist mit 5 - 7 l zu klein, um gleihzeitig alle Organe
und Gewebe mit gleiher Intensität zu durhbluten. Hierfür wäre eine Blutmenge
von a. 20 l notwendig [Brandis und Shöneberger 1988℄. Daher wird zeitweise
die Perfusion groÿer Kapillarbereihe zu Gunsten wihtiger Bezirke reduziert. Unter
Ruhebedingungen sind nur 30 % der Kapillaren durhblutet. In der Literatur werden
rhythmishe Shwankungen der Organperfusion im Bereih von 5 - 10 s auh als
Folge dieser Tatsahe beshrieben.
Die lokale Durhblutungsregulation erfolgt über sympathishe und parasympathi-
she Nerven. Diese regeln den basalen Gefäÿtonus der Haut  also die Grund-
spannung der glatten Gefäÿmuskulatur  und beeinussen so den Quershnitt der
Blutgefäÿe [Haas und Amberg 1992℄. Die Hautdurhblutung wird also niht aus-
shlieÿlih durh zentrale Regelmehanismen bestimmt, sondern es existieren zu-
sätzlih vershiedenste autonome Regelprozesse, die teilweise noh niht vollständig
erklärt werden können und Gegenstand aktueller medizinisher Forshungen sind
[Perlitz et al. 2005, Bra£i£ Lotri£ 1999℄.
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Selbst unter Ruhebedingungen und bei thermisher Behaglihkeit zeigt die spezi-
she Hautdurhblutung deutlihe regionale Untershiede, die Werte shwanken zwi-
shen 3 und 8 ml/(min·100g). Die für die Hautdurhblutung zur Verfügung ste-
hende Blutmenge entspriht einem Anteil von 4-8 % des Herzminutenvolumens
[Haas und Amberg 1992℄. Bei starker Hitzebelastung kann die spezishe Haut-
durhblutung auf über 100 ml/(min·100g) ansteigen.
Auf Grund der untershiedlihen Regelmehanismen sind in der dermalen Perfusion
vershiedene Rhythmizitäten messbar. Neben herzsynhronen Pulsationen um 1 Hz
sind auh respirationsbedingte Oszillationen bei a. 0,3 Hz zu beobahten. Sehr
deutlihe, jedoh mit hoher örtliher und zeitliher Variabilität behaftete Rhythmen
können weiterhin im Frequenzbereih um 0,1 Hz gemessen werden. Eine Analyse
der örtlihen Variabilität wurde bisher vor allem durh fehlende funktionelle und
ortsaufgelöste Messverfahren ershwert.
2.5 Klassishe Photoplethysmographie
Die Photoplethysmographie (PPG) erlaubt die Registrierung von Blutvolu-
menshwankungen in der Haut mit Hilfe von optoelektronishen Sensoren. Bereits
1937 konnte Hertzman [Hertzman 1937℄ zeigen, dass bei Beleuhtung eines Hauta-
reals mit einer kleinen Glühlampe das mit einer Photozelle empfangene Signal von
der im Messgebiet vorliegenden Blutmenge abhängig ist.
Da im gesamten sihtbaren Wellenlängenbereih, sowie im nahen Infrarot, die Ab-
sorption des Hämoglobins im Blut deutlih gröÿer ist als im umliegenden blutleeren
Gewebe (vgl. Abb. 2.2 und 3.2), nimmt die optishe Dämpfung eines Hautareals mit
steigendem Blutgehalt zu.
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Abbildung 2.2: Spektrale Reexions- und Extinktionseigenshaften biologi-
sher Proben nah Blaºek [Blaºek 1979℄.
2.5. Klassishe Photoplethysmographie 7
Aufbauend auf diesem relativ einfahen Prinzip wurden bereits in den 70er Jah-
ren klassishe PPGSensoren entwikelt, die aus einer Lihtquelle in Form einer
Leuhtdiode und einer Photodiode oder Phototransistor als Detektor bestehen. In
Kombination mit einer relativ einfahen Auswerteelektronik sind sie in der Lage,
die Durhblutung der Haut zu registrieren. Das optishe PPGSignal enthält einen
groÿen statishen Signalanteil, der durh die konstante Gewebeabsorption bedingt
ist. Da die in den Venen gespeiherte Blutmenge relativ groÿ ist, kann ein weiterer
Signalanteil von etwa 10 % registriert werden, der Informationen über venöse Blut-
volumenänderungen enthält. Nur etwa 0,1 % des PPGSignals sind durh arterielle
Blutvolumenänderungen moduliert und enthalten somit u.a. auh die herzsynhrone
Pulsation (vgl. Abb. 2.3).
Vershiedene nihtinvasive Diagnosemöglihkeiten mittels PPG sind bereits medizi-
nish etabliert und kommen weltweit in der täglihen medizinishen Routine zum
Einsatz, z.B. in der Phlebologie und der Notfall- und Intensivmedizin [Allen 2007℄.
Ein groÿer Vorteil der klassishen PPGTehnik ist das exible, einfahe und kosten-
günstige Messprinzip, mit dem funktionelle Daten des dermalen Durhblutungssta-
tus gewonnen werden können. Neben diesen und vielfältigen weiteren Vorteilen be-
stehen zwei Nahteile dieser etablierten Tehnik: der Sensor benötigt zur Messung
Hautkontakt (der Sensor wird im Reexionsmodus mit doppelseitigen Kleberingen
auf der Haut befestigt) und er erfasst die Perfusion lediglih in einem kleinen Hauta-
real von wenigen Quadratmillimetern direkt unter dem Sensor. Somit sind Durh-
blutungsmessungen in Wunden (Brandverletzungen, Ulus ruris, et.) und frish
transplantierter Haut mit der klassishen PPGTehnik niht möglih. Auh die
Erfassung und Analyse der in Abshnitt 2.4 beshriebenen lokaler Perfusionsunter-
shiede ist niht oder nur sehr eingeshränkt möglih. Diese Nahteile sollen mit der
im Folgenden vorgestellten Methode des PhotoplethysmographieImaging behoben
werden.
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Abbildung 2.3: Zusammensetzung und Dynamik des PPGSignals. Es besteht
aus einem hohen DC-Anteil und nur einem geringen AC-Signalanteil, der durh
den Herzshlag aufmoduliert ist.
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KAPITEL 3
Simulation der Photonenausbreitung in der
menshlihen Haut
Zum besseren Verständnis der optoelektronishen Messverfahren und zur Beurtei-
lung der Leistungsfähigkeit vershiedener Sensortypen soll die Photonenausbreitung
in der menshlihen Haut zunähst simulativ untersuht werden. Weiterhin soll auh
eine Abshätzung der mit optoelektronishen Sensoren erreihbaren Messtiefe in bio-
logishen Geweben erfolgen und Untershiede zwishen der klassishen PPG und
dem PPGI sollen aufgezeigt werden. Auh eine Vorhersage des durh herzsynhrone
Blutvolumenshwankungen verursahten Sensorsignals ist anhand der Simulationen
möglih.
3.1 Messtehnishe Charakterisierung biologisher Proben
Aus messtehnisher Siht lassen sih die optishen Eigenshaften biologisher Pro-
ben durh die Bestimmung von Reexion R(λ), Transmission T (λ) und Extinktion
Γ(λ) harakterisieren. Diese Charakterisierung ist im Allgemeinen von der Wellen-
länge λ abhängig.
R(λ) + T (λ) + Γ(λ) = 1 (3.1)
Unter der Annahme einer linearen Extinktion gilt das Lambert'she Gesetz: Beim
Durhqueren eines verlustbehafteten und streuenden Probenvolumens der Dike z
wird die optishe Strahlung I(z) abgeshwäht
I(z) = I(z0)e
−µt(z−z0). (3.2)
Der spektrale Extinktionskoezient µt ist hierbei die Summe aus Streukoezient
µs und Absorptionskoezient µa.
Die für die im Folgenden vorgestellten Simulationen notwendigen mikroskopishen
Gewebeeigenshaften µs,µa et. lassen sih jedoh niht direkt aus den makrosko-
pishen Messungen R(λ), T (λ) und Γ(λ) ableiten. Zumeist werden, ausgehend von
initialen Shätzungen für die mikroskopishen Parameter, Simulationen durhge-
führt und diese mit den makroskopishen Messungen an Gewebeproben korreliert.
In einem iterativen Verfahren werden dann die Shätzungen für die Parameter so-
lange angepasst, bis eine Übereinstimmung von Simulation und Messung vorliegt
[Prahl 1988, Zhang et al. 2005℄.
Da Randbedingungen und exakte Geometrieeigenshaften der menshlihen Haut
und aller enthaltenen Zellen niht bekannt sind, kann eine exakte Berehnung der
Strahlungsverteilung im Gewebe, beispielsweise an Hand der Maxwell'shen Formeln
oder Finite-Elemente-Programme, niht erfolgen. Es werden stattdessen Simulati-
onsverfahren verwendet, die lediglih ein stark vereinfahtes GewebeSzenario be-
nötigen und dennoh mit vertretbarem Rehenaufwand eine möglihst exakte Strah-
lungsverteilung berehnen können.
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3.2 MonteCarlo Simulation
Auf Grund der einfahen Beshreibungsmöglihkeit der Gewebeproben und der In-
teraktionsprozesse zwishen Liht und Gewebe werden häug angepasste statisti-
she Prozesse wie MonteCarlo Simulationen zur Vorhersage der Photonen-Gewebe-
Interaktion verwendet.
Die MonteCarlo Simulation beruht auf dem Verfahren des statistishen
Sampling zur Lösung quantitativer Probleme. Sie wurde 1949 von Metropo-
lis und Ulam zur Vorhersage von Neutronenverteilungen in Uran eingeführt
[Metropolis und Ulam 1949℄. In der hier vorgestellten Anwendung wird die
Interaktion zwishen Liht und Gewebe durh Verteilungsfunktionen für die
Interaktionsprozesse und die Generation von Zufallszahlen simuliert. Das Liht
wird als Korpuskelstrom aufgefasst, der in Gewebe und Blut als verlustbehaftete
Medien absorbiert oder gestreut werden kann, bzw. es ndet keine Interaktion mit
dem Medium statt. Die Wege der Photonen werden dann mittels Strahlverfolgungs-
algorithmen (Ray-traing) berehnet.
Die Verteilungsdihte pa(s) des Weges eines Photons bis zur Absorption in homoge-
nem Gewebe ist
pa(s) = µae
−µas
(3.3)
[Rütten 1994℄, wobei µa der Kehrwert der mittleren freien Weglänge ist. Eine Inte-
gration über pa(s) ergibt die Wahrsheinlihkeit einer Absorption nah dem Durh-
laufen einer Streke s:
Pa(s) = 1− e−µas. (3.4)
Die zweite betrahtete Art der Wehselwirkung zwishen Photonen und Medium
ist die elastishe Streuung, bei der das Photon lediglih eine Rihtungsänderung
erfährt, seine Energie und damit die Wellenlänge jedoh erhalten bleibt. Ein Maÿ
für die Streuwahrsheinlihkeit in einem Medium ist die mittlere freie Weglänge
zwishen zwei Streuereignissen. Für homogenes Gewebe wird die Verteilungsdihte
ps(s) des Weges zwishen zwei Streuprozessen durh
ps(s) = µse
−µss
(3.5)
beshrieben. Die Wahrsheinlihkeit einer Streuung nah dem Durhlaufen einer
Streke s ergibt sih wiederum durh Integration zu:
Ps(s) = 1− e−µss. (3.6)
Zur vollständigen Beshreibung der Streuung wird zusätzlih eine Phasenfunktion,
die die Verteilungsdihte der Streuwinkel in Azimut und Elevation angibt, benö-
tigt. Der Azimutwinkel ϕ ist gleihverteilt im Intervall [0, 2π℄. Für den Elevations-
winkel ϑ kann die Phasenfunktion in Abhängigkeit von der Gröÿe der Streukörper
durh Rayleigh- oder Mie-Streuung oder durh die geometrishe Optik beshrieben
3.2. MonteCarlo Simulation 11
30
210
60
240
90
270
120
300
150
330
180 0 ϑ = 0
g=0
g=0,25 g=0,5
Photonenflugrichtung
Abbildung 3.1: Henyey-Greenstein-Phasenfunktion zur Berehnung der Ver-
teilungsdihte des Streuwinkels ϑ für vershiedene Anisotropiefaktoren.
werden. In biologishem Gewebe hat sih die Verwendung der Henyey-Greenstein-
Phasenfunktion bewährt [Suh 1998, Meglinsky und Mather 2002℄:
pph(ϑ) =
1− g2
4π(1 + g2 − 2g cosϑ) 32 , (3.7)
wobei g, mit |g| ≤ 1, den Anisotropiefaktor der Phasenfunktion darstellt. Er
kann als Erwartungswert des Kosinus des Elevationswinkels ϑ interpretiert werden
[Willmann 1999℄. Für die Grenzfälle g = 1 ergibt sih eine reine Vorwärtsstreuung,
g = −1 bedeutet reine Rükwärtsstreuung und g = 0 eine isotrope Streuung. Ab-
bildung 3.1 zeigt die Henyey-Greenstein-Phasenfunktion für vershiedene Parameter
g.
Durh Integration von pph(ϑ) über den Winkel ϑ mit den Integrationsgrenzen [ϑ
′, π]
ergibt sih die Verteilungsfunktion des Streuwinkels
Pph(ϑ
′) =
1− g2
2g
(
1√
1 + g2 − 2g cosϑ′ −
1
1 + g
)
. (3.8)
Der in der vorliegenden Arbeit verwendete und maÿgeblih weiterentwikelte Simu-
lator [Rupp 2000, Hölsher et al. 2001℄ arbeitet im Gegensatz zu üblihen Ray-
traing Programmen niht geometriebasiert, sondern volumenbasiert. Dadurh kön-
nen beliebige und beliebig komplexe dreidimensionale Szenarien abgebildet werden.
Das Simulationsszenario wird hierbei in Volumenelemente (Voxel) unterteilt. Jedem
dieser Voxel lassen sih die optishen Gewebeeigenshaften, bestehend aus Streu-,
Absorptions- und Anisotropieparametern, zuweisen. Die Anzahl und Gröÿe der Vo-
lumenelemente, und damit auh die Auflösung der Simulationsszenarien, werden
lediglih durh den zur Verfügung stehenden Arbeitsspeiher des Simulationsreh-
ners begrenzt.
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Abbildung 3.2: Absorptionsparameter µa für Epidermis, Melanin, Dermis und
Blut. Dargestellt sind diskrete Messwerte aus der Literatur, sowie spektrale Be-
shreibungen für µa nah Tab. 3.1.
Zur Entsheidung, ob ein von einer Lihtquelle ausgesandtes Photon nah dem
Durhlaufen einer Wegstreke s in einem Volumenelement des Szenarios eine Weh-
selwirkung erfährt, werden gleihverteilte Zufallszahlen aus dem Intervall [0, 1] ge-
zogen und mit den Streu- und Absorptionswahrsheinlihkeiten Ps(s) und Pa(s) des
jeweiligen Voxels verglihen. Falls eine Absorption stattndet wird das Photon sofort
verworfen, falls ein Streuprozess stattndet wird die geänderte Ausbreitungsrihtung
anhand der Henyey-Greenstein-Phasenfunktion berehnet. Für den Fall, dass keine
Wehselwirkung auftritt, iegt das Photon auf der bisherigen Flugbahn weiter und
im nähsten Volumenelement wird erneut auf möglihe Wehselwirkungen geprüft.
Auf diese Weise kann der komplette Weg des Photons von der Lihtquelle bis zur
Absorption bzw. dem Austritt aus dem Szenario verfolgt werden. Wenn das Photon
auf einen Detektor trit, wird seine komplette Flugbahn für spätere Auswertungen
gespeihert.
3.3 Optishe Eigenshaften biologisher Proben
Die menshlihe Haut stellt ein stark streuendes Medium dar. Grundsätzlih ist für
Wellenlängen im sihtbaren Bereih bis zum nahen Infrarot die Wahrsheinlihkeit
für Photonenstreuung etwa 100 - 1000 mal höher als für Absorption. Diese Tatsahe
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Abbildung 3.3: Streuparameter µs für Epidermis, Dermis und Blut. Dargestellt
sind diskrete Messwerte aus der Literatur, sowie spektrale Beshreibungen für
µs nah Tab. 3.1.
ermögliht prinzipiell Messungen mit optishen Sensoren, da so eine ausreihend
groÿe Lihtmenge zum Detektor gelangen kann.
Quantitative Streu-, Absorptions- und Anisotropie-Parameter für dis-
krete Wellenlängen im Bereih von 300 - 900 nm können den Arbei-
ten [Barton et al. 1998, Simpson et al. 1998, Churmakov et al. 2004,
Doornbos et al. 1999, Pope 2000, van Gemert et al. 1989, Jaques 1998,
Jaques 1999,Mühl 1988, Prahl 1988,Krishnaswamy und Baranoski 2004,
Roggan et al. 1999, Tuhin 2000℄ entnommen werden. Zumeist wurden diese
Parameter durh messtehnishe Bestimmung der makroskopishen Parameter
Reexion, Transmission und Absorption vershiedener Proben und anshlie-
ÿender Anpassung der Simulationsparameter µa, µs und g für eine optimale
Übereinstimmung der Ergebnisse aus Messung und Simulation gewonnen.
Auf Grund von untershiedlihen verwendeten Messverfahren und Proben-
Präparationen der Autoren ergibt sih jedoh eine teilweise erheblihe Shwankungs-
breite dieser Parameter. Neben diesen diskreten Messergebnissen gibt es auh An-
sätze, die optishen Parameter für einige Gewebeproben spektral als Funktion der
Wellenlänge zu beshreiben bzw. zu interpolieren [Jaques 1998℄.
Für den roten Blutfarbsto Hämoglobin sind sowohl für die reduzierte Form Hb, als
auh für Oxyhämoglobin HbO2, Messwerte für den gesamten Wellenlängenbereih
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Abbildung 3.4: Anisotropiekoezient g für Epidermis, Dermis und Blut. Dar-
gestellt sind diskrete Messwerte aus der Literatur, sowie lineare Interpolationen
nah Tab. 3.1.
von 300 - 900 nm publiziert [Prahl 1999℄. Die spektrale Beshreibung für die
blutleere Dermis und Epidermis werden von [Jaques 1998℄ identish angegeben
(vgl. Tab. 3.1). Der eektive Absorptionskoezient der Epidermis erhöht sih
durh Addition von Melanin, dem Farbpigment der Haut (vgl. Abb. 3.2). Viele
der diskreten, der Literatur entnommenen Messwerte können als Überlagerung der
Grundabsorption der blutleeren Dermis mit Melanin bzw. Blut erklärt werden.
Für die Streuung wird angenommen, dass das Streuverhalten des biologishen Ge-
webes sih als Überlagerung von Mie- und Rayleigh-Streuung darstellen lässt. Die
Rayleigh-Streuung weist mit
µsRayleigh(λ) = CR ·
(
λ
[nm]
)
−4
[1/cm] (3.9)
eine sehr starke Wellenlängenabhängigkeit auf. Sie eignet sih zur Beshreibung von
Streuprozessen an Teilhen, deren Durhmesser deutlih kleiner als die Wellenlänge
ist. Die MieStreuung wird für Streukörper mit Durhmessern gröÿer als 0,1 · λ
angenommen, die Wellenlängenabhängigkeit ist hier mit
µsMie(λ) = CM ·
(
λ
[nm]
)
−1,5
[1/cm] (3.10)
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Tabelle 3.1: Simulationsparameter µa, µs und g für die vershiedenen Be-
standteile der menshlihen Haut.
µa = 0,244 + 85,3 · e−
λ/[nm]−154
66,2 [1/cm]
Epidermis µs =
(
2·105 ·
(
λ
[nm]
)
−1,5
+ 2·1012 ·
(
λ
[nm]
)
−4
)
· (1− g) [1/cm]
g = 0,5861 + 3,5289·10−4 · λ
[nm]
µa = 6,6·1011 ·
(
λ
[nm]
)
−3,33
[1/cm]
Melanin µs =
(
2·105 ·
(
λ
[nm]
)
−1,5
+ 2·1012 ·
(
λ
[nm]
)
−4
)
· (1− g) [1/cm]
g = 0,5861 + 3,5289·10−4 · λ
[nm]
µa = 0,244 + 85,3 · e−
λ/[nm]−154
66,2 [1/cm]
Dermis µs =
(
2·105 ·
(
λ
[nm]
)
−1,5
+ 2·1012 ·
(
λ
[nm]
)
−4
)
· (1− g) [1/cm]
g = 0,6012 + 3,3726·10−4 · λ
[nm]
µa Messergebnisse nah [Prahl 1999℄ (vgl. Abb. 3.2)
Blut µs = 2000 [1/cm]
g = 1,0048− 1,4977·10−5 · λ
[nm]
niht so ausgeprägt wie bei der Rayleigh-Streuung (vgl. Abb. 3.3). Für Dermis und
Epidermis gelten fast identishe Gewihte zwishen Rayleigh- und Mie-Term (vgl.
Tab. 3.1). Auf Grund der Tatsahe, dass für Blut mit sehr hohen Anisotropiefaktoren
(g > 0,98) fast ausshlieÿlih reine Vorwärtsstreuung mit sehr geringen Änderun-
gen der Flugbahn stattndet, kann dementsprehend die Streuwahrsheinlihkeit
nur sehr shwer und ungenau erfasst werden. Eine Untersheidung, ob ein Streupro-
zess mit minimaler Änderung der Flugrihtung stattfand oder es kein Streuereignis
gab, kann kaum getroen werden. Dies erklärt die relativ groÿe Shwankungsbreite
der der Literatur entnommenen Streuparameter. In der vorliegenden Arbeit wird
im Folgenden für Blut µs = 2000 m
−1
über den gesamten Wellenlängenbereih
angenommen.
Als spektrale Beshreibung des Anisotropiefaktors werden in der vorliegenden Arbeit
Regressionsgeraden g(λ) = a·λ+b gewählt. Die Parameter a und b können Tabelle 3.1
entnommen werden.
Die Abbildungen 3.2, 3.3 und 3.4 zeigen die der Literatur entnommenen Simula-
tionsparameter µa, µs und g für Epidermis, Dermis und Blut, zusammen mit den
spektralen, funktionellen Beshreibungen in Abhängigkeit von der Wellenlänge. Sie
geben Aufshluss über die teilweise enorme Streubreite der von untershiedlihen
Forshergruppen bestimmten Parameter. Da die spektralen Beshreibungen der Si-
mulationsparameter in den meisten Fällen eine gute Näherung bzw. Interpolation
der diskreten Parameter aus der Literatur darstellen und zudem Simulationen für
jede beliebige Wellenlänge im Bereih von 350 nm < λ < 900 nm erlauben, wur-
den diese in der vorliegenden Arbeit verwendet. Die Funktionen zur Berehnung der
Simulationsparameter sind in Tabelle 3.1 aufgelistet.
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3.4 Modellierung der menshlihen Haut
Aufbauend auf dem in Abshnitt 2.2 beshriebenen Hautaufbau wurde die
Haut als ebenes, mehrshihtiges Medium modelliert [Mühl 1988, Tuhin 1997,
Meglinsky und Mather 2002℄. Die Epidermis bildet die oberste Shiht, deren
wellenlängenabhängige Absorptions- und Streueigenshaften Tabelle 3.1 entnommen
werden können. Zusätzlih enthält sie einen Hauttyp-abhängigen Volumenanteil Me-
lanin. In der Literatur werden für die Volumenkonzentration fMel Werte zwishen
• 1,6 - 3,8 % für hellhäutige,
• 11 - 16 % für mäÿig pigmentierte und
• 18 - 43 % für dunkelhäutige
Menshen angegeben [Jaques 1998℄. Wegen der relativ guten Übereinstimmung
mit den diskreten, der Literatur entnommenen Messwerten für die Epidermis, wurde
in dieser Arbeit eine Melaninkonzentration von fMel = 3 % angenommen.
Auf Grund der inhomogenen Blutverteilung in den einzelnen Bereihen des Corium
wurde dieses, wie in Abshn. 2.2 beshrieben, durh die Shihten Kapillarbereih,
oberer Gefäÿplexus, Zufuhrbereih Cutis, tiefer Gefäÿplexus und Zufuhrbereih Sub-
utis nahgebildet. Alle Shihten weisen grundsätzlih das Streu- und Absorptions-
verhalten der blutleeren Dermis auf. Zusätzlih sind, statistish gleihmäÿig ver-
teilt, Volumenelemente Blut in untershiedlihen Konzentrationen fBlut zugefügt.
Die Dike und Blutfülle der einzelnen Shihten können Tabelle 3.2 entnommen
werden. Die darunterliegende Subutis wird niht von Liht der betrahteten Wel-
lenlängen im Bereih von 350 bis 900 nm erreiht, daher wird sie für die Simulationen
niht modelliert.
Trotz der Übereinstimmung vershiedener Autoren in der Modellierung der Haut
als ebenes Modell mit 6 Shihten shwanken die Angaben über Ausdehnung und
Blutgehalt der einzelnen Shihten erheblih. Nah einer Überprüfung des Einusses
der vershiedenen Hautmodelle auf die Simulationsergebnisse in Abshnitt 3.5.2
wurde im Rahmen dieser Arbeit das Hautmodell nah Meglinsky und Mather
verwendet.
Der Sauerstopartialdruk des Blutes beträgt vor der Passage der Kapillar-
gefäÿe a. 90 mmHg, was einer Sauerstosättigung von 100 % entspriht
[Haas und Amberg 1992℄. Unter Ruhebedingungen werden lediglih 25 % des Sau-
erstos umgesetzt, erst unter erhöhter Belastung sinkt der Sauerstogehalt im venö-
sen System deutlih ab. In erster Näherung wird daher für die optishen Eigenshaf-
ten des Blutes angenommen, dass dieses im Gefäÿsystem der Haut hauptsählih
aus sauerstogesättigtem Hämoglobin (HbO2) besteht. Diese Annahme dekt sih
mit Ergebnissen aus [Zhang et al. 2005℄.
Der Brehungsindex in der gesamten Haut wird als n = 1,4 angenommen. Reexio-
nen auf Grund von Brehungsindex-Sprüngen werden lediglih an der Hautoberähe
berüksihtigt.
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Tabelle 3.2: Ausdehnung und Blutvolumenkonzentration fBlut
der einzelnen Hautshihten für die Hautmodelle nah Mühl
[Mühl 1988℄, Tuhin [Tuhin 1997℄ und Meglinsky und Mather
[Meglinsky und Mather 2002℄.
Hautmodell Mühl Tuhin
1
Meglinsky & Mather
Hautshiht Dike fBlut Dike fBlut Dike fBlut
Epidermis 200 µm 0 % 100 µm 0 % 100 µm 0%
Kapillarbereih 200 µm 4 % 200 µm 3 % 150 µm 4 %
oberer Gefäÿplexus 200 µm 10 % 200 µm 20 % 80 µm 30 %
Zufuhrbereih Cutis 900 µm 5 % 900 µm 3 % 1500 µm 4 %
tiefer Gefäÿplexus 500 µm 15 % 600 µm 25 % 100 µm 10 %
Zufuhrbereih Subutis 3000 µm 4 % 3000 µm 5 %
1
Tuhin gibt keinen Blutgehalt für die einzelnen Shihten an, sondern arbeitet mit den gewihteten
Mittelwerten der Simulationsparameter µa, µs und g.
3.5 Simulationsergebnisse
Mit Hilfe des beshriebenen Simulationsverfahren und der geometrishen und spek-
tralen Hautparameter lassen sih vershiedene Fragestellungen simulativ untersu-
hen. Dies soll helfen, die mit optishen Sensoren registrierbaren Signale besser in-
terpretieren zu können und die Sensortehnologie zu optimieren. Untersuht wurden
sowohl Sensoranordnungen, die aus konzentrierten Lihtquellen und Detektoren be-
stehen  diese Anordnung bildet die Geometrie klassisher PPGSensoren nah ,
als auh ähige Illuminationen von ausgedehnten Hautarealen mit konzentrierten
Detektoren, die einzelne CCDPixel nahbilden und so den Aufbau des kameraba-
sierten PPGImaging wiederspiegeln (vgl. Kapitel 4). Ein typishes Simulationser-
gebnis eines PPGSensors mit integrierter optisher Barriere visualisiert Abb. 3.5.
3.5.1 Validierung des Simulationsmodells durh experimentelle Untersu-
hungen
Um die Zulässigkeit der relativ starken Vereinfahung des geometrishen Hautmo-
dells, die Genauigkeit der Gewebeparameter und auh die Korrektheit des Simulati-
onsverfahrens zu überprüfen, wurden zunähst Untersuhungen zur Übereinstim-
mung von Simulationsergebnissen und vergleihenden experimentelle Messungen
durhgeführt.
Hierzu wurden vershiedene Hautareale mit einem Laserstrahl der Wellenlänge
λ = 632 nm beleuhtet und in einem variierenden lateralen Abstand zur beleuhte-
ten Stelle die rükgestreute Lihtintensität, jeweils für Regionen der Gröÿe 1x1 mm,
gemessen. Parallel hierzu wurde dieses Szenario im Simulator nahgebildet und die
an der Hautoberähe austretenden Photonen wiederum für jeweils eine Flähe von
1x1 mm summiert. Auf Grund von lokal untershiedlihem Hautaufbau und beson-
ders der vershiedenen Diken der Epidermis führen Messungen an vershiedenen
Stellen der Haut, wie Handähe, Handrüken, Innen- und Auÿenseite des Armes,
Bein et., zu variierenden lateralen Intensitätsverläufen. Mess- und Simulationser-
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Abbildung 3.5: 3D Ansiht der Photonensimulation eines PPGSensors für
infrarote Beleuhtung. Dargestellt sind die Flugbahnen aller Photonen, die am
eingezeihneten Detektor empfangen wurden.
gebnisse dieser Untersuhungen können Abb. 3.6 entnommen werden. Der aus der
Simulation berehnete Intensitätsabfall entspriht relativ exakt der an der Hand-
ähe gemessenen Kurve. Trotz der starken Vereinfahungen durh das statistishe
Simulationsverfahren und trotz der teilweise erheblihen Unsiherheiten, sowohl bei
den optishen Parametern der Haut als auh des geometrishen Hautmodells, ergibt
sih eine relativ gute Übereinstimmung zwishen Simulation und Messexperiment.
Dies belegt so die generelle Verwendbarkeit des geometrishen Hautmodells und der
Gewebeparameter, zumindest im Wellenlängenbereih um 632 nm.
Da der genaue Hautaufbau für die vershiedenen gemessenen Hautareale niht be-
kannt ist und sehr groÿen individuellen Shwankungen unterliegt, kann eine weiter-
gehende Anpassung des Simulationsszenarios an die reale Gewebegeometrie leider
niht durhgeführt werden.
3.5.2 Vergleih der Hautmodelle
Die in der Literatur angegebenen Hautmodelle untersheiden sih beträhtlih in
der Ausdehnung und auh in der Blutvolumenkonzentration der einzelnen Haut-
shihten. Aus diesem Grund wurde auh der Einuss des verwendeten Hautmodells
auf die Simulationsergebnisse untersuht. Hierzu wurde bei gleiher Geometrie von
Lihtquelle und Detektor in einem Simulationsszenario lediglih das Hautmodell va-
riiert. Simulationen wurden für vershiedene Wellenlängen von λ = 550, 650 und
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Abbildung 3.6: Verikation der Simulationsergebnisse durh experimentelle
Messungen. Die Haut wird punktförmig durh einen Laser beleuhtet und die
rükgestreute Lihtintensität in lateralem Abstand zum Einstrahlort gemessen,
bzw. simuliert. Es ergibt sih eine relativ gute Übereinstimmung zwishen den
Simulationsergebnissen und der Messung an der Handähe.
900 nm durhgeführt. Ausgewertet wurden die Photonengewihte aus vershiedenen
Hauttiefen nah Gl. 3.11.
Hierbei zeigte sih, dass sowohl in der Amplitude als auh in der Verteilung über
der Hauttiefe lediglih erstaunlih geringe Untershiede zwishen den Simulations-
ergebnissen bestehen. Diese treten am deutlihsten bei groÿen Wellenlängen von
λ = 900 nm in Hauttiefen von 1 - 2 mm hervor (Abb. 3.7). Die Dierenzen sind
jedoh auh hier so klein, dass die Empndlihkeitsprole als gleihwertig angesehen
werden.
Trotz der zum Teil sehr untershiedlihen Denition der vershiedenen Hautshih-
ten sheinen die Simulationsergebnisse vergleihbar zu sein. Eine geringere Shiht-
dike z.B. des oberen Gefäÿplexus nah Meglinsky und Mather im Vergleih zum
Modell nah Mühl, wird durh eine erhöhte Blutvolumenkonzentration fBlut aus-
geglihen. Die absolute Blutmenge dieriert folglih zwishen den Hautmodellen
niht so stark. Im Folgenden wird in der vorliegenden Arbeit das Hautmodell nah
Meglinsky und Mather verwendet, da dieses das modernste ist und am weitesten
verbreitet zu sein sheint.
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Abbildung 3.7: Vergleih von TiefenEmpndlihkeitsprolen für die vershie-
denen Hautmodelle. Die untershiedlihen Hautmodelle führen für alle unter-
suhten Wellenlängen zu vergleihbaren Ergebnissen.
3.5.3 Einuss der Beleuhtungswellenlänge
Sowohl experimentelle Untersuhungen mit dem PPGIMesssystem und mit klas-
sishen PPGSensoren als auh die ausgeprägte Abhängigkeit der vershiedenen
Simulationsparameter von der Wellenlänge belegen einen starken Einuss der Ar-
beitswellenlänge auf die erzielbaren Messergebnisse. Dieser Einuss soll hier nun für
das PPGImaging Messszenario näher untersuht werden.
Simuliert wurde ein Hautareal von 12x12 mm Kantenlänge und einer Hauttiefe von
5 mm, welhes auf der gesamten Oberähe gleihmäÿig beleuhtet wird. In der
Mitte des Hautareals wurde ein Sensor mit der Kantenlänge 1x1 mm und einem
Önungswinkel von 10
◦
platziert. Dieser soll ein einzelnes Pixel eines Kamerasensors
nahbilden. Der Hautaufbau wurde wie im vorhergehenden Abshnitt beshrieben
modelliert. Simulationen wurden für vershiedene Wellenlängen im Bereih von 400 -
900 nm durhgeführt. Die Photonenpfade derjenigen Photonen, die den modellier-
ten Detektor erreihen, wurden ausgewertet bzw. visualisiert, alle Anderen wurden
verworfen. Für infrarote Beleuhtungswellenlängen von λ = 900 nm konnten im
simulierten Szenario bei 200 Mio. in das Gewebe injizierten Photonen etwa 19000
Photonen im Detektor registriert werden, dies entspriht einer optishen Dämpfung
von -40,2 dB. Für grüne Wellenlängen um 550 nm erhöht sih die Dämpfung auf a.
43 dB.
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Abbildung 3.8: Photonensimulationen eines PPGISzenarios für vershiede-
ne Wellenlängen. Dargestellt sind jeweils Aufsihten und Seitenansihten des
Szenarios. Neben einer deutlihen Zunahme der Eindringtiefe in das Gewebe
ist mit zunehmender Wellenlänge auh eine vergröÿerte abgebildete Hautähe
und damit auh eine zunehmende Unshärfe zu erwarten.
Wie erwartet, zeigen die erzielbaren Simulationsergebnisse eine ausgeprägte Abhän-
gigkeit von der Beleuhtungswellenlänge. Abbildung 3.8 zeigt Auf- und Seitenansih-
ten für Simulationen bei grüner (550 nm), roter (650 nm) und infraroter (900 nm)
Wellenlänge. Neben einem deutlihen Anstieg der mittleren freien Weglänge, und
damit auh einer erhöhten Eindringtiefe in das Gewebe bei zunehmenden Wellen-
längen, kann auh eine zunehmende Unshärfe der Abbildung erwartet werden. Der
Pixelsensor registriert niht mehr nur Photonen direkt vom unterliegenden Hauta-
real, sondern zunehmend auh aus der Umgebung. Das beobahtete Hautareal des
Sensors steigt von etwa 1,9 mm
2
bei 550 nm auf 9,5 mm
2
bei 900 nm. Die eekti-
ve örtlihe Auflösung eines bildgebenden Systems wird somit gerade im roten und
infraroten Bereih niht durh die Pixelzahl des Bildaufnahmesystem bestimmt, son-
dern ist durh die Unshärfe auf Grund der relativ groÿen mittleren freien Weglänge
begrenzt.
Zur Quantizierung der Eindringtiefe kann ein TiefenEmpndlihkeitsprol dI/dz
erstellt werden. Hierzu wird über die Photonendihte I

(x,y,z) für vershiedene
Hauttiefen integriert
dI(z)
dz
=
∫ ∫
I

(x,y,z) dx dy. (3.11)
Abbildung 3.9 zeigt die normierten Empndlihkeitsprole über der Hauttiefe für
die Wellenlängen 550, 650 und 900 nm. Da Photonen, die dieselbe Hauttiefe mehr-
fah passieren, auh mehrfah gezählt werden, kann die Empndlihkeit dI/dz ge-
genüber der Hauttiefe z=0 ansteigen. Die maximale Empndlihkeit liegt bei allen
untersuhten Wellenlängen niht direkt an der Hautoberähe, sondern ist in Haut-
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Abbildung 3.9: Relative Empndlihkeit des simulierten PPGISensors in Ab-
hängigkeit von der Hauttiefe. Das Photonengewiht gibt an, wie viele Photonen
eine Hauttiefe dz passiert haben. Eine wellenlängenabhängige maximale Emp-
ndlihkeit kann in Bereihen zwishen 0,1 und 0,6 mm beobahtet werden.
tiefen zwishen 0,1 und 0,6 mm zu nden. Ebenfalls kann eine deutlihe Zunah-
me der Eindringtiefe mit gröÿeren Wellenlängen beobahtet werden. Während im
grünen Wellenlängenbereih bei 550 nm die überwiegende Zahl der Streuprozesse
in der Epidermis stattndet und nur ein kleiner Anteil der Photonen auh in der
Kapillarshiht gestreut wird, dringt langwelligeres Liht im roten und infraroten
Spektralbereih bei 650 und 900 nm deutlih tiefer in das Gewebe ein und erfasst
auh die Durhblutung im oberen Gefäÿplexus und im Zufuhrbereih der Cutis.
Wenn die Tiefe, in der die Empndlihkeit einen Grenzwert untershreitet, als Ein-
dringtiefe deniert wird, so kann die Eindringtiefe auh quantiziert werden. Analog
zu [Mühl 1988℄ wurde hier das 1/e-fahe der Maximalintensität als Grenzwert ge-
wählt. Für die bereits erwähnten Simulationen reiht sie von 0,25 mm für 550 nm
Wellenlänge, über 1,5 mm bei 650 nm, bis zu etwa 2 mm im infraroten Bereih bei
900 nm.
Umfangreihe Simulationsreihen über den gesamten Wellenlängenbereih zwishen
400 und 900 nm belegen eine ausgeprägte Abhängigkeit der Eindringtiefe von der
Arbeitswellenlänge (Abb. 3.10). Die Zunahme der Eindringtiefe verläuft jedoh niht
kontinuierlih mit zunehmender Wellenlänge, sondern weist einen deutlihen Sprung
im roten Wellenlängenbereih um 600 nm auf. Dieser überrashende Verlauf sheint
hauptsählih von der deutlihen Abnahme des Absorptionsparameter µa für Blut
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Abbildung 3.10: Erreihbare Eindringtiefe in Abhängigkeit der Wellenlänge für
das PPGImaging Verfahren und für klassishe PPGSensoren. Ein sprunghafter
Anstieg der Beobahtungstiefe bei etwa 600 nm kann auf eine starke Abnahme
der Oxyhämoglobinabsorption in diesem Bereih zurükgeführt werden.
in diesem Bereih begründet zu sein (vgl. Abb. 3.2). Für Wellenlängen kleiner als
600 nm sheint der relativ hohe Blutgehalt im oberen Gefäÿplexus eine optishe
Barriere zu sein, die erst bei Verwendung von längerwelligem Liht überwunden
werden kann.
Ebenfalls simuliert wurden klassishe PPGSensoren mit räumlih getrennter Liht-
quellen und Detektor mit einem Abstand von 5 mm. Ein Vergleih der hier erzielba-
ren Eindringtiefe mit dem PPGISystem oenbart im gesamten Wellenlängenbereih
oberhalb von 450 nm eine deutlih geringere Eindringtiefen des PPGISystems ge-
genüber dem klassishen PPG. Wegen des hohen Anisotropiefaktors innerhalb der
Haut und besonders im Blut kommt es nur zu sehr geringen Rihtungsänderungen
durh Streuprozesse. Für den Photonenug zwishen räumlih getrennter Lihtquelle
und Detektor in klassishen PPGSensoren werden entsprehend mehrere Streupro-
zesse benötigt, die zu kreisförmigen Bahnen mit relativ groÿem Radius führen. Diese
Bevorzugung von Photonen mit kreisförmiger Flugbahn, und damit einer hohen Ein-
dringtiefe, tritt im PPGI Szenario niht auf.
Die mit dem PPGI erzielbare Beobahtungstiefe lässt sih durh die Wahl von unter-
shiedlihen Beleuhtungswellenlängen über einen Bereih von 0,2 mm bis zu 2 mm
variieren, also von der Mikrozirkulation in der obersten Kapillarshiht bis zur Ma-
krozirkulation in tieferen Hautshihten. Als tiefste Shiht kann der obere Teil des
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Abbildung 3.11: Zu erwartende Helligkeitsänderung in Abhängigkeit vom Blut-
volumen der Haut. Das Blutvolumen im Kapillarbereih wurde in vershiedenen
Simulationen variiert und die Anzahl der am Detektor eintreenden Photonen
gezählt. Trotz der statistishen Shwankungen ist ein näherungsweise linearer
Zusammenhang erkennbar.
Zufuhrbereih der Subutis erreiht werden, wenn infrarote Beleuhtung um 900 nm
verwendet wird.
3.5.4 Auswirkungen von Blutvolumenshwankungen auf das optishe
PPGISignal
Neben den bereits beshriebenen statishen Simulationen, die die Photonen-
verteilung bei festgelegtem Szenario beshreiben, können auh dynamishe
Simulationen durhgeführt werden, d.h. das Szenario wird parametrisiert und in
mehreren Simulationsdurhläufen können vershiedene Eigenshaften des Szenarios
variiert werden. Besonders interessant ist dies für die im Folgenden beshriebenen
Simulationen eines arteriellen Blutvolumenpulses. Es sind jedoh auh weitere Än-
derungen des Szenarios denkbar, beispielsweise zur Simulation von pathologishen
Perfusionsänderungen, Entzündungsreaktionen o.ä..
Durh Variation des Blutgehaltes in den vershiedenen Hautshihten kann zunähst
eine Abshätzung der Empndlihkeit des betrahteten Sensorsystems für vershie-
dene Durhblutungsphänomene in der Haut durhgeführt werden. Für diese Unter-
suhungen wurde der Blutgehalt der vershiedenen Hautshihten gemäÿ Tabelle 3.2
jeweils um 20 Prozent nah oben und unten variiert und jeweils die Anzahl der im
Detektor registrierten Photonen ausgewertet (Abb. 3.11).
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Abbildung 3.12: Sensitivität für Blutvolumenshwankungen in den vershiede-
nen Hautshihten. Durh Verwendung untershiedliher Wellenlängen kann die
Empndlihkeit für Durhblutungsphänomene in vershiedenen Hautshihten
variiert werden.
Wie zu erwarten, sinkt die Lihtintensität am Detektor mit zunehmendem Blut-
gehalt in der Haut. Abgesehen von Shwankungen durh das statistishe Simulati-
onsverfahren sheint dieser Zusammenhang nahezu linear zu sein. Die Steigung der
Regressionsgeraden entspriht hierbei der Empndlihkeit des Sensors für Blutvolu-
menshwankungen in der jeweiligen Hautshiht. Als Ergebnis dieser Simulationen
kann für ein variierendes Blutvolumen in den vershiedenen Hautshihten niht
nur die zu erwartende Lihtintensität am Detektor (DCSignalanteil) vorhergesagt
werden, sondern auh die optishe PPGISignalamplitude (ACSignalanteil).
Da die Eindringtiefe sehr stark von der verwendeten Wellenlänge abhängt, ist
auh zu erwarten, dass Blutvolumenshwankungen in den vershiedenen Hautshih-
ten mit variierender Wellenlänge untershiedlih stark abgebildet werden. Abbil-
dung 3.12 zeigt Simulationsergebnisse für die Wellenlängen λ = 400, 500, 650 und
900 nm. Aufgetragen ist hier jeweils die Steigung der Regressionsgeraden, anhand
welher die zu erwartende optishe bzw. auh elektrishe Signalamplitude des Sen-
sors für Blutvolumenshwankungen abgeshätzt werden kann.
Unter Verwendung des blauen Wellenlängenbereihs um 400 nm können ausshlieÿ-
lih Blutvolumenshwankungen im Kapillarbereih detektiert werden. Wie bereits
aus Abb. 3.10 ersihtlih, werden tiefere Hautshihten kaum erreiht. Durhblu-
tungsphänomene in gröÿeren Tiefen haben daher auh keine Signaländerungen zur
Folge. Grünes Liht besitzt eine leiht höhere Eindringtiefe und bildet auh den obe-
ren Gefäÿplexus in einer Tiefe von etwa 0,3 mm ab. Das resultierende ACSignal
ist hier sogar gröÿer als für den Kapillarbereih. Für den roten Wellenlängenbereih
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kann eine maximale Empndlihkeit für den Zufuhrbereih Cutis festgestellt werden.
Generell sind jedoh die Signalamplituden wegen des sinkenden Kontrastes zwishen
den Absorptionsparametern µa für Blut und blutleere Dermis deutlih reduziert. Für
den nahen Infrarotbereih um 900 nm erhöht sih der Kontrast wieder leiht (vgl.
Abb. 3.2) und auf Grund der höheren Eindringtiefe liegt die maximale Sensitivität
im Zufuhrbereih Cutis. Jedoh werden auh Durhblutungsphänomene im oberen
Gefäÿplexus und auh im Zufuhrbereih der Subutis abgebildet.
3.5.5 Abshätzung des arteriellen optishen Perfusionssignals
Die pulsationsbedingte Blutvolumenzunahme in der Haut kann aus vershie-
denen Angaben aus der Literatur abgeleitet werden [Altmeyer et al. 1997,
Benninghoff und Drenkhahn 1994, Golenhofen 1997℄. Das Shlagvolumen
des linken Herzens beträgt etwa 70 ml. Ein Anteil von etwa 4-8 % dieses Blutvo-
lumens steht unter thermish indierenten Bedingungen für die Hautdurhblutung
zur Verfügung. Da Arterien eine relativ groÿe Wandstärke besitzen, wird davon aus-
gegangen, dass die arterielle Pulsation hauptsählih in der Mikrozirkulation der
Kapillare sihtbar ist. Zur Abshätzung des RuheBlutvolumens der Haut wird von
einer gesamten Quershnittsähe aller Kapillaren von 5000 m
2
ausgegangen, wo-
von etwa 30 % gleihzeitig durhblutet werden. Wenn eine durhshnittlihe Länge
von 0,2 - 0,4 mm der Kapillarshlingen angenommen wird, so beträgt das kapilläre
Ruhevolumen etwa 45 m
3
. Aus diesen Abshätzungen folgt eine pulsationsbedingte
Blutvolumenzunahme in den Kapillaren von a. 10 % bei jedem Herzshlag.
Wie bereits im vorhergehenden Abshnitt beshrieben, wurden umfangreihe Simu-
lationsreihen für variierende Blutvolumenkonzentration auh für den Kapillarbereih
durhgeführt. Eine Analyse der detektierten Photonen liefert dann das zu erwartende
optishe Signal in Abhängigkeit von der Wellenlänge (Abb. 3.13). Bei 10 % Blutvo-
lumenzunahme in den Kapillaren und Wellenlängen um 400 nm besitzt das optishe
Signal eine relative Amplitude von 1,5 - 2 %, bezogen auf den Maximalwert. Für 540
und 580 nm kann mit einer erhöhten Amplitude von bis zu 2,5 % gerehnet werden.
Zu gröÿeren Wellenlängen oberhalb von 620 nm sinkt die erwartete Signalamplitude
sehr stark auf Werte unter 0,3 % ab. Diese mit der Wellenlänge stark shwanken-
de Signalamplitude lässt sih aus dem Kontrast des Absorptionskoezienten µa für
Blut und blutleere Dermis erklären (Abb. 3.2). Er ist im blauen und grünen Bereih
relativ groÿ und die Oxyhämoglobin-Absorption weist hier zwei Absorptionsspitzen
bei 540 und 576 nm auf. Im roten Bereih um 600 nm nimmt er stark ab und wird
zum infraroten Bereih nur leiht gröÿer.
Der berehnete Verlauf dekt sih relativ gut mit den experimentell messbaren Pul-
samplituden. Auh messtehnish können mit Wellenlängen im grünen Spektralbe-
reih um 540 nm die gröÿten herzsynhronen Signalamplituden gemessen werden.
Messsignale bei roter oder infraroter Beleuhtung weisen hingegen eine deutlih ge-
ringere Amplitude auf (vgl. Abb. 6.2). Experimentell können Signalamplituden von
bis zu 2,5 % jedoh nur an sehr gut durhbluteten Hautregionen, wie Handähen
oder Stirn, gemessen werden. Andere Körperareale weisen zumeist deutlih geringere
Signalamplituden auf.
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Abbildung 3.13: PPGISignalamplitude für pulsationsbedingte Blutvolu-
menshwankungen. Der wellenlängenabhängige Verlauf spiegelt den Absorpti-
onskontrast zwishen Oxyhämoglobin und der blutleeren Haut wider.
3.6 Zusammenfassende Bewertung
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass mit der MonteCarlo Methode und
den gefundenen geometrishen und optishen Gewebeparametern ein exibles Werk-
zeug zur Analyse und auh zur Vorhersage von optishen Sensorsignalen zur Ver-
fügung steht. Neben einer Validierung durh vergleihenden experimentellen Mes-
sungen belegen auh gute Übereinstimmungen weiterer praktish erzielbarer Mess-
ergebnisse die Zulässigkeit der vershiedenen Vereinfahungen und Näherungen für
den Simulationsprozess.
Gegenüber früheren Arbeiten ([Mühl 1988℄, [Suh 1998℄) sind durh deutlih ge-
stiegene Rehnerkapazitäten genauere und höher aufgelöste Simulationen möglih.
Zum Einen kann die Anzahl der simulierten Photonen erhöht werden, was eine Ver-
ringerung der statistishen Shwankungen zur Folge hat. Zum Anderen können deut-
lih genauere und höher aufgelöste Simulationsszenarien nahgebildet werden.
Gänzlih neu ist die Möglihkeit, Simulationen zu parametrisieren oder auh dy-
namishe Simulationen durhzuführen. Durh Parametrisierung der Wellenlänge
können beispielsweise Optimierungen des PPGISystems bezüglih der Eindringtie-
fe oder der Sensitivität in vershiedenen Hauttiefen durhgeführt werden.
Eine Besonderheit ist die Parametrisierung des Blutgehaltes in der Haut. Auf diese
Weise kann beispielsweise ein zeitlih shwankender Blutgehalt in Folge des arteri-
ellen Herzshlags nahgebildet werden. Als Simulationsergebnis kann das optishe
Signal in Form der am Detektor empfangbaren, zeitlih variierenden Lihtmenge
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berehnet werden. Dies ermögliht eine Abshätzung des kompletten Sensorsignals
sowohl nah DC- als auh nah ACSignalanteil.
KAPITEL 4
PhotoplethysmographieImaging
4.1 Motivation
Die klassishe Photoplethysmographie besitzt eine lange Tradition in der nihtinvasi-
ven Diagnostik der Hautdurhblutung. Speziell in der venösen Funktions-Diagnostik
der Beine ist sie ein unverzihtbarer Bestandteil der klinishen Praxis geworden.
Trotz der zahlreihen Vorzüge dieser etablierten Tehnik  nihtinvasive Messung,
exible und kostengünstige Anwendung, Akzeptanz durh den Patienten, et.  be-
stehen zwei wesentlihe Nahteile: Die Sensoren benötigen sowohl im Transmissions-
als auh im Reexionsmodus Hautkontakt. Es kann folglih niht direkt in Wunden,
frish transplantierter Haut oder an Shleimhäuten gemessen werden. Auÿerdem
erfassen klassishe PPGSensoren die Hautdurhblutung lediglih in einem kleinen
Hautareal von wenigen Quadratmillimetern. Lokale Variationen der dermalen Per-
fusion, die ein häuges Symptom für krankhafte Veränderungen des Gefäÿsystems
darstellen und auh in gesunder Haut speziell in den langsamen Perfusionsrhythmen
(z.B. Vasomotion) vorhanden sind, können niht registriert werden. Auh spezielle
mehrkanalige PPG Geräte können hier nur bedingt Abhilfe shaen.
Eine wesentlihe Weiterentwiklung der PPG Tehnik stellt das Photo-
plethysmographieImaging dar. Bei unverändertem Messprinzip zur Erfassung der
dermalen Perfusion erlaubt das PPGI gleihzeitig eine ortsaufgelöste Messung, gänz-
lih ohne Hautkontakt. Es folgt damit dem allgemeinen Trend in der Medizin, niht
nur integrale funktionelle Messdaten zu erfassen, sondern zusätzlih auh bildgeben-
de Diagnoseverfahren zur Verfügung zu stellen. Auf diese Weise kann niht nur eine
krankhafte Veränderung festgestellt werden, sondern auh gleihzeitig die Krank-
heitsursahe lokalisiert werden.
4.2 Konzept und Messaufbau des Photoplethysmographie
Imaging
Das PhotoplethysmographieImaging (PPGI) beruht auf dem gleihen Messprinzip
wie die klassishe Photoplethysmographie. Es enthält folglih die gleihen Kompo-
nenten zur Messung der optishen Dämpfung der Haut, wie eine zumeist monohro-
matishe Lihtquelle und einen optishen Sensor zur Detektion der von der Haut
zurükgestreuten Photonen. Durh Verwendung einer hohempndlihen CCD
Kamera als Detektor und durh groÿähige Beleuhtung der Hautoberähe ist
es jedoh möglih, die Messung völlig kontaktlos durhzuführen und gleihzeitig ei-
ne hohe Ortsauösung zu erzielen. Die Gröÿe des Messareals ist hauptsählih durh
die Wahl der Abbildungseigenshaften und des Objektivs der Kamera bestimmt. Sie
kann von wenigen Quadratmillimetern (z.B. zur Untersuhung des Nagelbettes) bis
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Abbildung 4.1: PhotoplethysmographieImaging System, bestehend aus Be-
leuhtungseinheit, Kamerasystem und Steuerungs-PC. Der Messaufbau kann
transportabel aufgebaut werden und ermögliht exible Messungen an sitzen-
den oder liegenden Probanden.
zu mehreren Quadratdezimetern (z.B. zur Untersuhung einer ganzen Extremität)
reihen.
Ein zusätzlihes zentrales Element ist ein PC, der für die Ansteuerung der Be-
leuhtungseinheit und der Kamera sowie die Datenarhivierung und die exible Si-
gnalauswertung zuständig ist. Abbildung 4.1 zeigt den Aufbau eines transportablen
Prototypen, der für zahlreihe in der vorliegenden Arbeit durhgeführte Messungen
und erste vorklinishe Tests verwendet worden ist. Abbildung 4.2 zeigt den shema-
tishen Messaufbau.
Die Kamera und die Beleuhtungseinheit sind an einem Stativ befestigt und kön-
nen exibel über der Messregion an liegenden oder sitzenden Probanden platziert
werden. Für typishe Messungen beträgt der Abstand zwishen dem PPGISystem
und dem Probanden a. 30 - 50 m. Zur Perfusionsmessung wird, bei zumeist ab-
gedunkelter Umgebungsbeleuhtung, von einem beliebigen Teil der Hautoberähe
eine Bildsequenz aufgezeihnet, die dann direkt im Anshluss an die Messung am
Analyse PC ausgewertet werden kann. Die Zeitdauer der Aufnahme kann je nah
Anwendung zwishen wenigen Sekunden und mehreren Minuten betragen.
4.3 Steuer- und Analyseeinheit
Ein handelsübliher PC mit speziellen Shnittstellen für das Kamerasystem und
die Beleuhtungssteuerung bildet die Steuer- und Analyseeinheit. Ein eigens ent-
wikeltes Programm erlaubt die Ansteuerung der Kamera, sowie die Datenanalyse
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Abbildung 4.2: Shematisher Aufbau des PPGImaging Systems. Haupt-
komponenten sind eine selektive Beleuhtungseinheit und ein hohempndlihes
Kamerasystem, die über einen Bedienrehner gesteuert werden.
und Arhivierung. Über die Benutzeroberähe lassen sih diverse Kameraparame-
ter wie Aufnahmeregion, Bildrate, Empndlihkeit et. einstellen, ebenso kann die
Messung intuitiv gesteuert werden.
Nah der Aufnahme kann der Operator dann beliebig viele und beliebig groÿe vir-
tuelle Sensoren (Region Of Interest, ROI) platzieren, für die dann für jedes Bild
der Sequenz die mittlere zurükgestreute Lihtintensität berehnet wird. Aus einem
zeitlih variierenden Signal, also einer Änderung der optishen Dämpfung der Haut,
kann direkt auf eine Blutvolumenänderung und damit indirekt auf einen Blutuss
geshlossen werden. Ein Auftragen der berehneten Helligkeitswerte über der Zeit
stellt somit die Kinetik des venösen Systems bzw. die Perfusion des arteriellen Sy-
stems für jede der gewählten ROIs dar (vgl. Abb. 4.3). Wenn die so gewonnenen
Kurven auf die mittlere Helligkeit der jeweiligen Hautregion normiert werden, sind
auh interindividuell vergleihbare Messungen möglih. Sie sind unabhängig von der
Hautfarbe und Pigmentierung und können auh direkt mit den Signalen klassisher
und medizinish anerkannter PPG Sensoren verglihen werden. Sie besitzen dieselbe
diagnostishe Aussagekraft.
4.4 Bildaufnahmesysteme
Von zentraler Bedeutung für das PPGISystem ist das Bildaufnahmesystem, das als
optisher Detektor verwendet wird. Nah den Abshätzungen in Abshnitt 3.5.5 kann
bei gesunden Probanden in Folge der Blutvolumenshwankung mit Signalamplitu-
den zwishen -16 dB (2,5 PPG %) und -30 dB (0,1 PPG %) gerehnet werden. Daher
müssen entsprehend hohe Dynamikanforderungen an das Bildaufnahmesystem ge-
stellt werden. Um beispielsweise ein optishes IntensitätsSignal mit 30 dB Dynamik
aufzunehmen, wird eine elektronishe Messtehnik, bestehend aus analoger CCD,
bzw. CMOSVorverarbeitung, A/DWandler, et., mit mindestens 60 dB Dynamik
benötigt. Marktüblihe Kamerasysteme besitzen jedoh zumeist einen A/DWandler
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Abbildung 4.3: Aufnahme einer PPGI Bildsequenz eines oenen Beines. Dar-
gestellt sind ein Foto der Hautregion und ein Einzelbild der aufgezeihneten
Videosequenz. Für die markierte Regionen kann das Perfusionssignal bereh-
net werden. Trotz unzureihender Durhblutung des Beines können periodishe
Shwankungen im Messsignal erkannt werden.
mit 8 Bit Auflösung, was einem Dynamikumfang von 48 dB entspriht. Diese Emp-
ndlihkeit ist ohne zusätzlihe empndlihkeitssteigernde Maÿnamen zur Detektion
von arteriellen Blutvolumenshwankungen zumeist niht ausreihend.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei Kamerasysteme untershiedliher Preis- und
Leistungsklassen im Hinblik auf die Eignung für dermale Perfusionsmessungen un-
tersuht. Diese Kameras sind:
• 14 Bit CCD Kamera UltraPix FE 250, Preisklasse um 20.000,- e,
• 10 Bit CMOS Kamera Logolux HDRC 4, Preisklasse um 2.000,- e,
• 8 Bit FarbCCD Kamera Sony DCR-TRV33E nah MiniDVStandard, Preis-
klasse unter 1.000,- e.
Unter Verwendung zusätzliher empndlihkeitssteigernder Maÿnahmen und wei-
terer Signalaufbereitung ersheinen für bestimmte Anwendungen auh preisgünsti-
gere Bildaufnahmesysteme einsetzbar zu sein. So ist in Abshn. 6.2 beispielsweise
die Videoaufnahmefunktion einer handelsüblihen digitalen Kompaktfotokamera der
Preisklasse um 250 e verwendet worden. Denkbar ist jedoh für Spezialanwendun-
gen auh der Einsatz noh einfaherer Systeme wie Webkameras oder fotofähigen
Mobiltelefonen.
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4.4.1 CCD Kamera
Das leistungsfähigste untersuhte Kamerasystem ist die UltraPix FE 250 von Life
Siene Resoures (jetzt Perkin Elmer). Bei dieser Kamera handelt es sih um eine
shwarz/weiÿ Kamera mit einem auf -40
◦
C gekühlten Frame Transfer CCD Sensor.
Die Sensormaÿe betragen 7,7x7,7 mm, so dass sih bei der örtlihen Auflösung von
512x512 Bildpunkten eine PixelGröÿe
1
von 15x15 µm ergibt.
Der spektrale Empndlihkeitsbereih reiht von 400 nm bis 1100 nm und dekt
somit den für die Messung der Hautperfusion interessanten Bereih des sihtbaren
und nahen Infrarot-Spektrums ab.
Die maximale Ausleserate beträgt 5,5 MHz, so dass sih bei voller örtliher Auf-
lösung eine Bildrate von 8 Bildern/s ergibt. Durh Verringerung der Auflösung lässt
sih die Abtastrate auf über 20 Bilder/s erhöhen. Bei dieser höheren Aufnahmerate
ist auh eine erste Analyse der Pulsform möglih.
Der entsheidende Parameter, der die Eignung des Kamerasystems für das PPG
Imaging bestimmt, ist jedoh der Dynamikumfang, der auf Grund des verwendeten
integrierten 14 Bit A/DWandlers 84 dB beträgt. Es ist also möglih 65.535 In-
tensitätsstufen aufzulösen. Für eine Wellenlänge von 800 nm, bei der die maximale
Quantenezienz von 40 % erreiht wird, entspriht eine Intensitätsstufe einem Hel-
ligkeitszuwahs von etwa 20 Photonen.
Zur Reduzierung des Raushens bietet die Kamera, neben der Kühlung des CCD
Sensors, als besondere Einstellmöglihkeit das Binning. Hierbei werden bereits vor
der A/D-Wandlung mehrere benahbarte Bildpunkte addiert und die summierte
CCDSpannung wird erst danah dem A/DWandler zugeführt. Durh diese Maÿ-
nahme lässt sih das PixelRaushen um den Faktor
√
n gegenüber einer Mittelung
erst im Analyserehner reduzieren, wobei n die Anzahl aufsummierter Bildpunkte
ist [UltraPix 1997℄.
4.4.2 CMOS Kamera
Ein weiteres untersuhtes Kamerasystem ist die Logolux HDRC 4, eine shwarz/weiÿ
CMOSKamera mit logarithmisher Empndlihkeit. Die Auflösung der Kamera be-
trägt 512x256 Bildpunkte. Bei Sensormaÿen von 10,65x5,37 mm ergibt sih somit
eine Pixel-Gröÿe von 21x21 µm. Ein besonderer Vorteil der verwendeten CMOS
Tehnologie ist die freie Adressierbarkeit der Bildpunkte und die hohe Auslesege-
shwindigkeit. Bei voller Bildgröÿe ist bei einer Ausleserate von 16 MHz eine Wie-
derholrate von bis zu 120 Bildern/s möglih.
Der integrierte A/DWandler hat eine Auflösung von 10 Bit, dies entspriht einem
Dynamikbereih von 60 dB. Auf Grund der logarithmishen Empndlihkeit des
Sensors kann jedoh ein Dynamikumfang von 120 dB gemessen werden
Als besondere Einstellmöglihkeit bietet diese Kamera die Wahl eines Osets für den
A/DWandler sowie eine einstellbare analoge Verstärkung der Sensorsignale vor der
A/D-Wandlung.
Da die hohe Abtastrate von über 100 Bildern/s für viele Perfusionsmessungen niht
benötigt wird, lässt sih diese für Überabtastungen verwenden. Durh diese Maÿ-
1
Generell bedeutet eine hohe Pixelgröÿe eine hohe Lihtempndlihkeit und ein geringes Pixel-
raushen.
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nahme kann das Quantisierungsraushen um etwa 3 dB reduziert werden (vgl. Ab-
shn. 6.1.2).
4.4.3 Farb-CCD Kamera
Neben diesen für spezielle Anwendungen entwikelten und damit relativ teuren Ka-
merasystemen wurde weiterhin eine FarbCCD Kamera Sony DCR-TRV33E nah
dem Digital Video Standard
2
(DV, MiniDV) untersuht. Diese für den Massenmarkt
entwikelte Tehnik zeihnet sih durh eine besonders kompakte Bauweise der Ka-
mera und die Möglihkeit zum autarken Betrieb aus. D.h. die Kamera ist in der Lage,
Bildsequenzen auf einem integrierten Speihermedium aufzuzeihnen. Diese können
dann zu einem späteren Zeitpunkt auf einen Rehner zur Signalanalyse übertragen
werden. Einen weiteren Vorteil bietet der geringe und zudem shnell fallende Preis
dieser Systeme, so sind vergleihbare Systeme heute bereits für weniger als 500,-
Euro erhältlih.
Die verwendete Kamera besitzt einen einzelnen CCDSensor, der mit Hilfe von Mi-
krolinsen eine spektrale Filterung in die Farbkanäle Rot, Grün und Blau durh-
führt (Bayer-Filter). Die Detektorähe beträgt 5,4x5,4 mm, bei einer Auflösung
von 1000x1000 Bildpunkten
3
ergibt sih eine Pixelähe von 5,4x5,4 µm.
Dem europäishen PAL-DVStandard entsprehend, beträgt die örtlihe Auflösung
der Kamera 720x576 Bildpunkte
4
, die zeitlihe Auflösung liegt bei 25 Bildern/s.
Einstellmöglihkeiten für diese Parameter existieren niht, ebenso kann kein Ein-
uss auf die integrierten automatishen Oseteinstellungen und die Verstärkung des
A/DWandlers genommen werden.
4.5 Beleuhtungsstrategien
Die Registrierung von perfusionsbedingten Shwankungen der optishen Dämpfung
der Haut stellt neben der geforderten hohen Empndlihkeit des Bildaufnahmesy-
stems auh besondere Anforderungen an das Beleuhtungssystem.
Die hohe Empndlihkeit der Kamera, sowie der geringe Nutzanteil des zurükge-
streuten Lihtsignals, verbieten die Verwendung des Umgebungslihts. Weder das
natürlihe Umgebungsliht noh netzabhängige künstlihe Raumbeleuhtung besit-
zen die notwendige zeitlihe Konstanz und die räumlihe Homogenität. Probleme
bereiten generell alle mit Wehselspannung betriebenen Lihtquellen, da diese im-
mern und bei zeitliher Unterabtastung durh die Kamera Aliasing Eekte verursa-
hen und so die aufgenommenen Signale unbrauhbar mahen können. Aus diesem
Grund wurden vershiedene Beleuhtungsstrategien entwikelt und untersuht.
2
Der Digital Video Standard deniert für den europäishen Raum eine örtlihe Auflösung von
720x576 Bildpunkten bei einer zeitlihen Abtastrate von 25 Bildern/s. Die Videos werden bei
einer Datenrate von a. 25 Mbit/s verlustbehaftet komprimiert. MiniDV speziziert darüber
hinaus weiterhin die Gröÿe des Speihermediums auf das aufgezeihnet wird.
3
Diese physikalishe Auflösung steht niht komplett dem aufgezeihneten Video zur Verfügung.
Einige Bildpunkte im Randbereih werden z.B. zur elektronishen Bildstabilisierung verwendet.
4
Es wird eine 4:2:0 Farbabtastung nah ISO/IEC 11172-2 verwendet. D.h. die tatsählihe Anzahl
der CCDPixel beträgt nur für grüne Bildpunkte 720x576, blaue und rote Bildpunkte weisen
auf Grund der örtlihen Unterabtastung lediglih eine Auflösung von 360x288 Bildpunkten auf.
Erst durh Interpolation wird für alle Farbkanäle die angegebene Auflösung erreiht.
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Anforderungen an die Beleuhtungsquelle sind zum Einen eine hohe, der Kamerasen-
sitivität in diesem Wellenlängenbereih angepasste Intensität, um die komplette ver-
fügbare Dynamik des optishen WandlerChips auszunutzen. Weiterhin ist eine hohe
örtlihe Homogenität der Beleuhtung wünshenswert, um die lokalen PPGISignale
direkt miteinander vergleihen zu können. Eine dritte wihtige Eigenshaft ist die
zeitlihe Konstanz der Quelle. Bereits minimale Shwankungen, z.B. auf Grund von
Erwärmung, werden von der Kamera registriert und ergeben Signalverfälshungen.
Es wurden drei vershiedene Beleuhtungsvarianten aufgebaut und auf ihre Eignung
als Lihtquelle für das PPGI System überprüft. In einer ersten Ausbaustufe wur-
den zwei Ringbeleuhtungen realisiert, die mit jeweils 48 zentrish angeordneten,
lihtstarken infraroten bzw. grünen Leuhtdioden bestükt sind. Diese Ringbeleuh-
tungen können besonders platzsparend um das Objektiv der Kamera angebraht
werden (Abb. 4.4). Eine rotationssymmetrish gleihmäÿige Ausleuhtung wird da-
durh garantiert, dass die Kamera genau im Zentrum der Beleuhtung sitzt. Leider
zeigte sih jedoh, dass trotz der Verwendung von Streusheiben bei einem geringen
Arbeitsabstand zwishen Kamera und Gewebe keine homogene Beleuhtung erreiht
werden kann. Die Lihtintensität fällt nah auÿen stark ab. Auh lassen sih in dem
Ring nur relativ wenige Leuhtdioden unterbringen, so dass sih die für arterielle
Messungen geforderte Intensität mit heutigen LEDs kaum erreihen lässt.
Abbildung 4.4: LEDBeleuhtungsring, befestigt um das Objektiv direkt am
Gehäuse der Kamera. Die rotationssymmetrish angebrahten LEDs sind mit
einer halbtransparenten Streusheibe aus Teon abgedekt.
Für venöse Messungen, die einen gröÿeren Arbeitsabstand verwenden und auf Grund
gröÿerer Nutzsignalanteile geringere Anforderungen an die Beleuhtungsstärke stel-
len, lassen sih diese Beleuhtungsquellen jedoh verwenden. Sie sind sehr kompakt
und ermöglihen einfahe und unkomplizierte Messungen, auh im klinishen Ein-
satz. Die für arterielle Messungen notwendige besonders homogene und shatten-
freie Ausleuhtung des Messobjekts kann mit einer einzelnen zentrierten Lihtquelle
jedoh kaum erreiht werden. Der Einsatz mehrerer räumlih getrennter Quellen
sheint hier zwingend notwendig.
Da sih bereits in ersten Messungen zeigte, dass die Beleuhtungswellenlänge einen
groÿen Einuss auf die gemessene Signalqualität hat, wurde in einer zweiten Aus-
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Abbildung 4.5: Illuminations-Spektren der vershiedenen Beleuhtungseinhei-
ten. Oben: Emissionsspektren der verwendeten LEDs. Unten: Transmissions-
spektren der Farblter bei Verwendung von polyhromatishem Liht.
baustufe eine polyhromatishe Beleuhtungseinheit realisiert. Sie besteht aus vier
durh Gleihstromkonstanter gespeisten Halogenstrahlern mit einer Leistung von je
20 Watt, die das Messobjekt shattenfrei aus vier Rihtungen beleuhten. Zur Er-
höhung der Beleuhtungshomogenität wurde vor den Strahlern jeweils eine diuse
Streusheibe angebraht. Eine gleihförmige Beleuhtung mit maximalen Intensi-
tätsuntershieden von 2,5 % konnte so erzielt werden. Zur Selektion vershiedener
Arbeitswellenlängen wurden vor dem Kameraobjektiv vershiedene Farblter an-
gebraht. Neben einem Infrarot-Filter standen weiterhin ein Grün-, Rot- und ein
Blau-Filter zur Verfügung, die spektralen Transmissionen der Filter können Abbil-
dung 4.5 entnommen werden. Eine experimentell messbarer Untershied zwishen
Verwendung von Filtern und Beleuhtung mit LEDs konnte, trotz teilweise unter-
shiedliher Spektren, niht festgestellt werden.
Eine vorläug letzte Ausbaustufe stellt eine besonders exible und vollständig reh-
nergesteuerte Realisierung des Beleuhtungssystems dar. Vier Beleuhtungsmodule
beleuhten das Messareal utlihtartig und shattenfrei von allen Seiten (Abb. 4.6).
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Abbildung 4.6: LED Beleuhtungseinheiten. Links: Bestükung eines einzelnen
Moduls mit LEDs vershiedender Wellenlängen. Rehts: Platzsparende Befesti-
gung mehrerer Beleuhtungsmodule an der Kamera.
Bestükt sind diese Beleuhtungseinheiten mit LEDs vershiedener Wellenlängen:
infrarot (950 nm), rot (617 nm), grün (530 nm) und blau (470 nm)(Abb. 4.5).
Ein besonderes Augenmerk wurde auf die Flexibilität und Langzeitkonstanz der Be-
leuhtung gelegt. Bereits die Stromversorgung der LEDModule ist so ausgelegt, dass
die untershiedlihen Spannungs- und Stromanforderungen aller modernen LEDs er-
füllt werden können. Weiterhin ist die Stromkonstanz mit Shwankungen kleiner als
0,3 % pro Stunde unter Vollast besonders hoh und ermögliht auh unverfälshte
Langzeitmessungen.
Die Beleuhtungsintensität kann nah Wellenlänge getrennt eingestellt werden.
Durh den Verziht auf manuelle Einstellungen an der Kamerablende kann so eine
exakte Wiederholgenauigkeit erzielt werden und gleihzeitig exibel zwishen den
Wellenlängen gewehselt werden. Da die Beleuhtungseinheit mikroprozessorbasiert
arbeitet, ist es weiterhin möglih, die Änderungen der Beleuhtungsintensität oder
der Wellenlänge mit der Kamera zu synhronisieren, d.h. zu den Zeitpunkten auszu-
führen, an denen der CCD-Sensor der Kamera niht photosensitiv ist. Hierdurh wer-
den beleuhtungstehnish bedingte Störungen vermieden. Wenn alternierend und
synhron zur Kamera zwishen aufeinanderfolgenden Bildern zwishen vershiede-
nen Wellenlängen umgeshaltet wird, so sind auh Mehrwellenlängenmessungen im
Zeitmultiplexbetrieb möglih.
4.6 Unterdrükung von Direktreexionen
Ein generelles Problem der optoelektronishen Perfusionsmessung über Dämpfungs-
eigenshaften der Haut besteht darin, dass das zurükgestreute Intensitätssignal
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einen sehr groÿen statishen Gleihanteil besitzt, der lediglih Informationen über
die Hautstruktur liefert, niht jedoh über die Hautdurhblutung. Nur ein sehr klei-
ner perfusionsbedingter Wehselanteil ist diesem Signal aufmoduliert. Dieser beträgt
beispielsweise bei Messungen am Handrüken für den herzsynhronen Puls lediglih
0,5 % (vgl. Abb. 2.3 und Abshn. 3.5.5). Dies bedingt eine sehr shlehte Ausnut-
zung des Dynamikbereihes der Kamera bzw. des internen A/DWandlers. In diesem
Abshnitt sollen Maÿnahmen zur verbesserten Ausnutzung der Kameradynamik be-
shrieben werden.
4.6.1 Kamerainterne Maÿnahmen
Die eektivste Maÿnahme zur verbesserten Dynamikausnutzung besteht in der Re-
duktion des Gleihanteils des Intensitätssignals, noh vor dem A/DWandler. Hier-
bei handelt es sih um eine kamerainterne Maÿnahme, die von einigen Kamerasy-
stemen unterstützt wird. Von den in der vorliegenden Arbeit untersuhten Kame-
rasystemen unterstützen die Logolux HDRC4 CMOS und die Sony DCR-TRV33E
MiniDV Kamera diese Möglihkeit, die UltraPix FE 250 CCD Kamera besitzt diese
Fähigkeit niht.
Zur Verringerung des Gleihanteils kann von den Kamerasystemen eine Osetspan-
nung UOffset bereitgestellt werden, die vor der A/DWandlung von der analogen
Sensorspannung UPPGI subtrahiert wird. Das resultierende Signal kann dann deut-
lih verstärkt dem A/DWandler zugeführt werden, ohne diesen zu übersteuern.
Wenn Osetspannung und Verstärkungsfaktor v bekannt sind, kann das ursprüng-
lihe Intensitätssignal komplett rekonstruiert werden
UPPGI = UA/D + Uoffset · v. (4.1)
Eine eektiv erhöhte A/DWandlerauösung um log2(v) Bit kann so erreiht werden.
Die CMOS Kamera erlaubt die beshriebene Einstellung des Osetsignals, so dass
eine manuelle Osetkorrektur und auh eine exakte Signalrekonstruktion möglih
ist. Die MiniDV Kamera nimmt eine Osetkorrektur dagegen völlig automatish
vor, dies ist sogar kontinuierlih während der Messung möglih. Es gibt jedoh kei-
nerlei externe Einussmöglihkeiten auf das Osetsignal und es besteht auh keine
Möglihkeit, dieses abzufragen; eine exakte Rekonstruktion des Intensitätssignals
ist damit niht möglih. Für viele Anwendungen ist jedoh die genaue Kenntnis
des Gleihanteils des Signals niht erforderlih. Zumeist ist die Signalkinetik und
auh die lokale Variation innerhalb des aufgenommenen Hautareals von Interesse,
so dass auh dieses Kamerasystem für den Einsatz als optisher Detektor in einem
PPGISystem geeignet ersheint.
Erst durh die kamerainterne Osetkorrektur wird ein Einsatz dieser preiswerteren
Kamerasysteme ermögliht. Trotz deutlih geringerer Dynamik der internen A/D
Wandler von 10 Bit, bzw. 8 Bit, ist es mit diesen Systemen möglih, auh den
herzsynhronen Blutvolumenpuls zu detektieren.
4.6.2 Polarisiertes Liht
Für den Fall, dass das verwendete Kamerasystem eine interne Reduktion des Gleih-
anteils niht unterstützt, kann durh konstruktive Maÿnahmen am Beleuhtungssy-
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stem eine leihte Verringerung von Direktreexionen und damit eine verbesserte
Dynamikausnutzung erzielt werden.
Eine relativ einfah zu realisierende Maÿnahme ist die Verwendung von linear po-
larisiertem Liht. Polarisiertes Liht, das direkt an der Hautoberähe reektiert
wird, ändert die Polarisationsrihtung niht und kann mit einem zweiten um 90
◦
verdrehten Pollter direkt vor der Kamera unterdrükt werden. Liht, das in die
Haut eindringt und dort mehrfah gestreut wird, verliert seine Vorzugsrihtung, ist
damit unpolarisiert und wird durh den zweiten Polarisationslter nur leiht abge-
shwäht. Durh diese Maÿnahme werden nur Photonen registriert, die tatsählih
in das Gewebe eingedrungen sind und potentiell Informationen über den Perfusions-
status liefern können.
Leider zeigte eine Verwendung von polarisiertem Liht bei Messungen an gesunder
Haut jedoh keinerlei messbare Verbesserung der Signalqualität. Aus den Simula-
tionsergebnissen in Abshn. 3.5.3 ist ersihtlih, dass z.B. für grüne Wellenlängen
um 550 nm etwa 1/3 der detektierten Photonen ausshlieÿlih aus der Epidermis
zurükgestreut werden. Sie sind hauptverantwortlih für den groÿen Gleihanteil,
sind jedoh auf Grund mehrerer Streuprozesse unpolarisiert.
Der Brehungsindex des Gewebes beträgt für Wellenlängen von 550 nm etwa nG =
1,4, woraus für senkrehten Lihteinfall ein Reexionsfaktor von
r =
(
nG − 1
nG + 1
)2
≈ 0,028 (4.2)
folgt. Da an der Hautoberähe keine Fresnel'she Reexion erfolgt, sondern gerade
an gesunder, relativ trokener Haut ein sehr groÿer Anteil des einfallenden Lih-
tes dius reektiert wird, ist der praktishe Einuss von Direktreexionen an der
Hautoberähe gegenüber der aus der Epidermis zurükgestreuten Lihtmenge ver-
shwindend gering und mit den untersuhten Kamerasystemen niht nahweisbar.
Mit zunehmender Wellenlänge sinkt zwar der Anteil der ausshlieÿlih aus der Epi-
dermis zurükgestreuten Photonen, jedoh wird auh der Brehungsindex der Haut
mit zunehmender Wellenlänge kleiner [Ding et al. 2006℄. Als Folge lässt sih auh
für rote und infrarote Beleuhtung keine messbare Verringerung von Direktreexio-
nen erzielen.
Für spezielle Anwendungen wie Messungen an Shleimhäuten, krankhaft veränder-
ter Haut mit sehr hohem Fettgehalt oder spiegelnden Oberähen, beispielsweise
durh Applikation von Salben, ersheint die beshriebene Verwendung von polari-
siertem Liht jedoh durhaus vorteilhaft, da mit relativ geringem konstruktivem
Aufwand eine Gleihanteilsreduktion möglih ersheint.
4.6.3 Strukturierte Beleuhtung
Als weitere konstruktive Maÿnahme wurde die Verwendung einer strukturierten
Beleuhtung untersuht. Hierbei wird versuht, die Eindringtiefe der Photonen zu
erhöhen, bzw. die Photonen auszublenden, die in oberählihen, niht durhblu-
teten Hautshihten zurükgestreut worden sind. In der klassishen Photoplethys-
mographie wird eine hohe Eindringtiefe durh die räumlihe Trennung von Lihtquel-
le und -detektor erreiht (vgl. Abshn. 3.5.3). Im PPGImaging kann dies erreiht
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Abbildung 4.7: Simulation einer streifenförmigen Beleuhtung. Dargestellt
sind AC und DCSignalanteil des zu erwartenden PPGISignals in Abhängigkeit
des Abstandes eines Pixelsensors vom beleuhteten Hautareal.
werden, indem nur einige Bereihe der Haut beleuhtet werden, beispielsweise durh
ein Streifen- oder Shahbrettmuster, und die zurükgestreuten Photonen nur aus
den unbeleuhteten Regionen registriert bzw. weiterverarbeitet werden. Wenn eine
Überbelihtung des optishen Sensors in den beleuhteten Regionen zugelassen wird,
kann der Dynamikbereih der Kamera, z.B. durh höhere Verstärkung oder durh
erhöhte Lihtintensität in den Empfangsbereihen, besser ausgenutzt werden und
damit gröÿere Signalamplituden bei reduziertem Gleihanteil erzielt werden.
Kameras mit CMOS Sensoren erlauben eine Übersteuerung einzelner Bereihe,
ohne Artefakte in Nahbarpixeln zu generieren. In der CCD Tehnik hingegen
werden die in einem Bildpunkt erzeugten Ladungsträger seriell durh benahbarte
Sensorelemente zum A/DWandler transportiert. Hierbei kommt es zu einer
Auswashung (blooming), bei der die Ladung sih in Nahbarbildpunkte entlang
der Ausleserihtung verteilt. Ein überstrahlter Bereih auf dem CCD Chip wird
folglih zu einem gröÿeren streifenförmigen überstrahlten Bildbereih führen. Aus
diesem Grund ersheint bei Verwendung einer CCD Kamera nur eine streifenförmig
strukturierte Beleuhtung sinnvoll, wobei die Ausrihtung der Beleuhtungsstreifen
parallel zur Ausleserihtung des CCD Sensors orientiert sein muss. CMOS Kameras
erlauben hingegen auh die Verwendung eines Shahbrettmusters, das auf Grund
der fehlenden Vorzugsrihtung keine orientierungsabhängigen Eekte, wie z.B.
rihtungsabhängig untershiedlihe örtlihe Auflösung, erwarten lässt.
Zur Ermittlung der optimalen Breite der Beleuhtungsstreifen und auh zur Ab-
shätzung der erzielbaren Signalverbesserung wurde zunähst analog zu Abshnitt
3.5.5 ein Szenario mit strukturierter Beleuhtung simuliert. Ein 1 mm breites Hauta-
real wurde mit grünem Liht bei 540 nm streifenförmig beleuhtet. Für variable
laterale Abstände eines Pixelsensors vom Beleuhtungsstreifen wurde dann die AC
Signalamplitude für ein variierendes Blutvolumen im Kapillarbereih berehnet. Wie
Abb. 4.7 zu entnehmen ist, sheint die strukturierte Beleuhtung eine deutlih er-
höhte ACSignalamplitude in benahbarten, niht beleuhteten Hautarealen zu er-
möglihen. Ausgehend von einer erwarteten relativen Signalamplitude von 2 PPG %
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Abbildung 4.8: Experimentelle Untersuhung einer Streifenbeleuhtung. Für
eine streifenförmige Beleuhtung eines Nagelbetts (unten) wurde die herzsyn-
hrone ACSignalamplitude für vershiedene Positionen berehnet.
im beleuhteten Streifen, steigt das Signal auf bis zu 7 PPG % in einem Abstand von
etwa 1 mm zum Beleuhtungsrand. Leider sinkt jedoh mit zunehmendem Abstand
die Zahl der detektierbaren Photonen sehr stark ab. Als Folge steigt die statistishe
Unsiherheit der Simulationsergebnisse. Auh experimentell ist mit einer rashen
Abnahme der Signalintensität unter die Empndlihkeitsgrenze des Detektors zu
rehnen.
Experimentelle Untersuhungen zur strukturierten Beleuhtung wurden unter Ver-
wendung eines 1:1 Makroobjektivs am Nagelbett durhgeführt. Abbildung 4.8 zeigt
die Projektion von etwa 2 mm breiten Beleuhtungsstreifen auf einen Fingerna-
gel. In den aufgenommenen PPGISequenzen wurde dann die herzsynhrone AC
Signalamplitude für vershiedene Positionen berehnet. Der aus den Simulationen
erwartete ACSignalanstieg in unbeleuhteten Regionen konnte auh hier beobah-
tet werden, jedoh liegt die Position des Maximums jeweils sehr nah am beleuhteten
Areal. Dies sheint eine Folge der sehr rash abfallenden DCAmplitude zu sein.
Eine deutlih verbesserte PPGISignalaufnahme am Nagelbett kann durh Optimie-
rung der Streifenbreite erwartet werden. Gemäÿ den experimentellen Ergebnissen
kann mit hohen ACSignalamplituden für Streifenbreiten von etwa 0,5 mm gereh-
net werden. Weitere Versuhe an anderen Hautstellen lieferten jedoh keine so deut-
lihen Ergebnisse, da hier übliherweise keine so hohen Direktreexionen wie am
Fingernagel zu erwarten sind. In Folge geringerer und diuser Reexionen konnte
in den Aufnahmen oftmals kein klares Streifenmuster erkannt werden.
Für das Nagelbett oder Shleimhäute mit starker Direktreexion kann die Verwen-
dung von strukturierter Beleuhtung jedoh sehr gut eingesetzt werden. Die auf den
DC-Anteil normierte ACSignalamplitude kann um den Faktor 2 - 3 erhöht werden.
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KAPITEL 5
Reduktion von Bewegungsartefakten in
PPGIBildsequenzen
Bedingt durh das kontaktlose Messprinzip kann es zu störenden Artefakten kom-
men, wenn sih das Messobjekt relativ zur Kamera bewegt. Da die selektierten
ROIs fest im aufgenommenen Bild verankert sind, der Bildinhalt sih jedoh unter
diesen ROIs bewegt, wird so zu jedem Zeitpunkt ein anderer Hautausshnitt ana-
lysiert. Abhängig von der ROI-Gröÿe, der Geshwindigkeit der Bewegung und der
Texturierung der Haut kann dadurh das Messsignal überlagerte Störkomponenten
untershiedliher Frequenzen enthalten oder sogar komplett unbrauhbar sein.
Während der Bildaufnahme ist es daher erforderlih, dass der Patient die unter-
suhte Extremität ruhig hält und sih möglihst niht bewegt. Unterstützend kön-
nen konstruktive Maÿnahmen getroen werden, um vershiedene Extremitäten sta-
bil und bewegungsfrei im Sihtbereih der Kamera zu lagern. Hierbei ist jedoh
darauf zu ahten, dass die Hautdurhblutung durh die unterstützende Maÿnahme
niht beeinusst wird. Oftmals ist es jedoh unmöglih, unwillkürlihe Bewegun-
gen des Patienten vollständig zu unterdrüken. In einigen Fällen, wie z.B. beim
MuskelpumpenTest (MPT), sind sogar aktive Bewegungsmanöver vorgeshrieben,
ohne die die Venenfunktion niht analysiert werden kann.
Es wurden im Rahmen dieser Arbeit daher vershiedene Verfahren untersuht, die
eventuell vorhandene Bewegungen in den PPGIBildsequenzen detektieren und kom-
pensieren können. Untersuht wurden Algorithmen, die auf dem Prinzip der Muster-
suhe (Blokmathing) basieren, iterative Näherungsverfahren zur Bewegungsshät-
zung und auh ein Verfahren, das auf der Analyse des optishen Flusses basiert
und zunähst Randbedingungen (Motiononstraints) für möglihe Bewegungen be-
rehnet, die in einem zweiten Shritt dann zur Berehnung von Bewegungsvektoren
herangezogen werden.
Alle im Folgenden vorgestellten Verfahren berehnen zunähst ein Bewegungsvek-
torfeld, das deniert, wie weit und in welhe Rihtung jeder einzelne Bildpunkt
vershoben werden muss, um ein artefaktfreies Bild zu erhalten. In einem weiteren
Shritt kann dann das Bild durh Anwendung des Bewegungsvektorfeldes kompen-
siert werden. Abbildung 5.1 zeigt ein Beispiel für die Bewegungskompensation eines
MPT-Bewegungsmanövers. Dargestellt sind die Einzelbilder, Dierenzbilder zur Vi-
sualisierung der Bewegung und ein Bewegungsvektorfeld zur Kompensation.
5.1 Bewegungsdetektion durh Blokmathing
Eine in der Bewegtbildkodierung etablierte Methode zur Bewegungskompensation
ist das BlokmathingVerfahren [Sikora 1997℄. Hierbei wird versuht, ein Muster,
bzw. eine Textur eines Bildausshnittes im nahfolgenden Bild wiederzuerkennen
und dabei eine eventuelle Vershiebung dieses Bildbereihes zu ermitteln.
44 5. Reduktion von Bewegungsartefakten in PPGIBildsequenzen
In In+x In − In+x
Vershiebungsvektorfeld I˜n+x In − I˜n+x
Abbildung 5.1: Bewegungskompensation einer Videosequenz. Dargestellt sind
oben: das Referenzbild In, das zu kompensierende Bild In+x und das Dierenz-
bild zur Visualisierung der Bewegung. Unten sind das Bewegungsvektorfeld und
das kompensierte Bild I˜n+x abgebildet. Die verbesserte Übereinstimmung der
Bilder kann anhand der deutlih reduzierten Objektstrukturen im Dierenzbild
belegt werden.
Häug werden Verfahren der vollständigen Suhe angewendet. Ein zumeist quadra-
tisher Bildbereih In(x,y), das Referenzmuster, wird in einem nahfolgenden Bild
In+1(x,y) wiedererkannt, indem ein Ähnlihkeitsmaÿ zwishen Referenzblok und
dem Vergleihsblok in der Umgebung innerhalb des Folgebildes berehnet wird.
Anhand der Position, an der das Ähnlihkeitsmaÿ ein Maximum annimmt, kann
eine möglihe Vershiebung (dx,dy) des Blokes berehnet werden. Abbildung 5.2
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verdeutliht das Prinzip des Blokmathing.
Suchbereich
Referenzblock
Bewegungsvektor (dx,dy)
Region mit gro¨ßter
A¨hnlichkeit zum Referenzblock
Referenzbild In Einzelbild In+1
Abbildung 5.2: Beim Blokmathing wird versuht, einen Bereih des Refe-
renzbildes In in einem Folgebild In+1 wiederzunden, indem für jede Position
innerhalb des Suhbereihes ein Ähnlihkeitsmaÿ berehnet wird. Die Position,
an der das Ähnlihkeitsmaÿ maximal wird, bestimmt den Vershiebungsvektor
(dx,dy).
Etablierte Ähnlihkeitskriterien beinhalten Dierenzmaÿe wie MAD (mean absolute
dierene)
D(dx,dy) =
1
w · h
∑
x
∑
y
|In(x,y)− In+1(x+ dx,y + dy)| (5.1)
und MSE (mean square error)
D(dx,dy) =
1
w · h
∑
x
∑
y
(In(x,y)− In+1(x+ dx,y + dy))2 , (5.2)
sowie Korrelationsmaÿe, wie Kreuzkorrelation
K(dx,dy) =
∑
x
∑
y In(x,y) · In+1(x+ dx,y + dy)√∑
x
∑
y I2n(x,y) ·
∑
x
∑
y I
2
n+1(x+ dx,y + dy)
(5.3)
und Kreuzsubtraktionsfunktion (KSF)
K(dx,dy) =
∑
x
∑
y
(
In(x,y)− In
)
·
(
In+1(x+ dx,y + dy)− In+1
)
√∑
x
∑
y
(
In(x,y)− In
)2 · ∑x∑y (In+1(x+ dx,y + dy)− In+1)2 ,
(5.4)
wobei I der mittleren Helligkeit und w und h der Breite, bzw. Höhe des betrahteten
Bloks entsprehen.
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Ein Nahteil der einfah zu berehnenden Dierenzmaÿe MAD und MSE ist, dass
globale Helligkeitsänderungen, hervorgerufen etwa durh Änderungen der Beleuh-
tungsintensität oder Shwankungen des Blutvolumens der Haut, die Wiedererken-
nung eines Texturmusters ershweren bzw. verhindern können.
Die KSF als Korrelationmaÿ bewertet Merkmalsähnlihkeiten (z.B. Kantenstruktu-
ren) an Stelle von Bildpunktähnlihkeiten und ist somit unempndlih gegenüber
globalen Helligkeitsänderungen [Ohm 1995℄.
Neben der Wahl des Ähnlihkeitsmaÿes hängen die Genauigkeit und die Geshwin-
digkeit der Bewegungsshätzung weiterhin maÿgeblih vom Suhbereih, also der
Umgebung in der die Ähnlihkeitsmaÿe berehnet werden, und auh von der Blok-
gröÿe ab.
5.1.1 Suhbereih
Ist die in der Bildsequenz maximal möglihe Translationsgeshwindigkeit vmax be-
kannt, muss niht das gesamte Folgebild In+1 abgesuht werden, sondern lediglih
ein Umgebungsbereih von
d =
vmax
fs
· fr, (5.5)
hierbei ist fs die zeitlihe Abtastrate der Bildsequenz und fr entspriht der örtlihen
Auflösung. Die Anzahl der Mustervergleihe beträgt also d2. Detektierbare Bewe-
gungen betragen Vielfahe des Pixelabstandes 1/fr, die gröÿtmöglihe Bewegung ist
d/fr.
Die Genauigkeit der Bewegungsshätzung kann um den Faktor γ erhöht werden,
indem vor der Bestimmung des Ähnlihkeitsmaÿes eine Interpolation auf γ · fr Pi-
xel/mm durhgeführt wird. Die Zahl der benötigten Mustervergleihe für die voll-
ständige Suhe erhöht sih dann jedoh auf (d·γ)2. Abhilfe shaen hier hierarhishe
Suhverfahren, die eine Bewegungsshätzung zunähst pixelgenau, also ohne Inter-
polation durhführen, und anshlieÿend die Shätzgenauigkeit erhöhen, indem nah
Interpolation die Umgebung des bereits gefundenen Bildbereihs in γ2 Shritten
überprüft wird. Es sind also lediglih d2 + γ2 Mustervergleihe notwendig.
5.1.2 Blokgröÿe
Das hier dargestellte Verfahren des Blokmathing zur Bewegungsdetektion erlaubt
lediglih die Erkennung von Translationsbewegungen. Eine Erkennung von Rotatio-
nen oder Verzerrungen des Texturmusters ist niht möglih. Die Gröÿe der zur de-
tektierenden Blöke muss daher so klein gewählt werden, dass das darin abgebildete
Hautareal eine einheitlihe Bewegung vollziehen. Auf der anderen Seite führt eine zu
kleine Blokgröÿe dazu, dass zu wenig Informationsgehalt zur eindeutigen Wieder-
erkennung des Bloks im Folgebild zur Verfügung steht. Eine optimale Blokgröÿe
kann niht allgemeingültig bestimmt werden, da diese stark von den Abbildungsei-
genshaften der Kamera und auh vom abgebildeten Objekt abhängt. Für typishe
Abbildungen von Hautarealen der Gröÿe 15x15 m, bei einer Gesamtauösung von
250x250 Bildpunkten, hat sih jedoh eine Blokgröÿe von etwa 16x16 Pixeln be-
währt.
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5.1.3 Beshleunigte Bewegungsshätzung durh manuelle Wahl von mar-
kanten Stützpunkten
Statt das gesamte Bild in Blöke zu zerlegen, für die jeweils die rehenintensive
Mustersuhe durhgeführt werden muss, kann auh versuht werden, die Bewegung
einiger weniger, manuell gewählter und markanter Stützpunkte (z.B. Hautfalten,
Venenverzweigungen, et.) zu shätzen und anhand dieser Stützstellen das Bewe-
gungsvektorfeld für das Gesamtbild zu interpolieren.
Für eine genaue Bewegungsshätzung muss gefordert werden, dass sih die selektier-
ten Hauttexturen deutlih von der Umgebung untersheiden und dass diese Regionen
sih rein translatorish bewegen und sih niht verformen. Für die Bewegungsform
des Gesamtbildes auÿerhalb der Stützstellen werden auh komplexere Bewegungen
zugelassen. Hierzu ist die Denition eines erweiterten Bewegungsmodells notwendig,
welhes beshreibt, wie Bildpunkte vershoben werden können.
Das einfahste Bewegungsmodell ist ein rein translatorishes, d.h. alle Bildpunkte
eines Bloks werden um einen konstanten Vershiebungsvektor (dx, dy) vershoben.
Alle Pixel bewegen sih also gleih weit und in die selbe Rihtung. Für komplexere
Bewegungen können die Vershiebungsvektoren als Polynom beshrieben werden.
Die Vershiebung (dx, dy) ist dann niht mehr konstant, sondern selbst eine Funktion
des Ortes
dx(x,y) = a0 + a1x+ a2y + a3xy + a4x
2 + a5y
2 + ...
dy(x,y) = b0 + b1x+ b2y + b3xy + b4x
2 + b5y
2 + ...
(5.6)
Hierbei ist die Ordnung des Polynoms frei wählbar, bereits eine reduzierte Ordnung
von 1 (Parameter a0..a2, b0..b2) entspriht der anen Transformation und beshreibt
also Translation, Rotation und Skalierung beliebiger Objekte.[
dx
dy
]
=
[
a1 a2
b1 b2
] [
x
y
]
+
[
a0
b0
]
(5.7)
Unter Verwendung der für die selektierten Stützstellen (xi,yi) gefundenen Vershie-
bungsvektoren (dxi,dyi) kann das Bewegungsmuster des Gesamtbildes durh Bestim-
mung des Parametervektors c = (a0, a1, ..., an, b0, b1, ..., bn)
T
interpoliert werden.
Hierzu wird der quadratishe Fehler der überbestimmten Gleihungssysteme
εx =
∑
i (a0 + a1xi + a2yi + a3x
2
i + ...− (xi + dxi))2
εy =
∑
i (b0 + b1xi + b2yi + b3x
2
i + ...− (yi + dyi))2
(5.8)
minimiert.
Der gefundene Parametervektor c beshreibt vollständig das Bewegungsmuster des
abgebildeten Messobjekts. Das Bewegungsvektorfeld kann nah Gl. (5.6) berehnet
werden.
5.2 Bewegungsshätzung durh iterative Näherungsverfahren
Eine entsheidende Beshränkung von musterbasierten Verfahren zur Bewegungs-
shätzung ist die Forderung, dass die zu erkennenden Muster sih niht verformen
dürfen, also für diese Bildbereihe nur translatorishe Bewegungen zugelassen sind.
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Sollen gröÿere zusammenhängende Muster in Folgebildern wiedererkannt werden, so
versagen diese Verfahren bereits bei leihten Rotationen des Messobjekts.
Diese Einshränkung der musterbasierten Shätzverfahren soll durh einen ite-
rativen Gradientenansatz zur Mustersuhe und Bewegungsshätzung aufgeho-
ben werden. Das untersuhte iterative Näherungsverfahren nah Karzewiz
[Karzewiz et al. 1997℄ verwendet ein polynomiales Bewegungsmodell nah
Gl. (5.6) der Ordnung 2 (c = (a0,a1,...,a5,b0,b1,...,b5)
T
) und ist so auh in der La-
ge, komplexere Bewegungsformen wie Skalierung, Rotation oder Sherung zu kom-
pensieren. Allgemeiner ausgedrükt lassen sih ane 3D-Abbildungen von Objek-
ten mit parabolishen Oberähen unter orthographisher Abbildung kompensieren
[Stiller und Konrad 1999℄.
Ausgehend von einer initialen Bewegungsshätzung c0, die beispielsweise durh
Blokmathing gewonnen werden kann, versuht das iterative Verfahren nun das
Dierenzmaÿ D(dx(c
k),dy(c
k)) zwishen dem Referenzbild In und dem kompensier-
ten Bild I˜n+1(dx(c
k),dy(c
k)) zu minimieren, k ist hierbei der Iterationszähler.
Die Minimierung erfolgt durh Nullstellensuhe der Ableitung ∇D(dx(ck),dy(ck))
mit Hilfe des Newtonshen Iterationsverfahrens. Die Iterationsvorshrift zur Ermitt-
lung der optimalen Bewegungskoezienten c lautet
∇2D(ck) sk = −∇D(ck) (5.9)
ck+1 = ck + sk. (5.10)
Die Hilfvariable sk kann als Abstiegsrihtung des Gradientenverfahrens interpre-
tiert werden. Auf Grund der geforderten Dierenzierbarkeit von D wird als Fehler-
maÿ MSE nah Gl. (5.2) verwendet. Die Ableitung ∇D(ck) lautet
∇D(ck) =
(
∂D
∂a0
∂D
∂a1
· · · ∂D
∂a5
∂D
∂b0
∂D
∂b1
· · · ∂D
∂b5
)T
(5.11)
Die Berehnung der Bewegungskoezienten anhand der Gleihungen (5.9) und
(5.10) ist im Anhang A.1 beshrieben.
5.2.1 Liniensuhe
Die Konvergenz des NewtonVerfahrens lässt sih wesentlih verbessern, wenn die
neuen Bewegungskoezienten ck+1 = ck+sk niht direkt berehnet werden, sondern
ein Shrittweitenfaktor l eingeführt wird
ck+1 = ck + l sk. (5.12)
l wird hierbei durh Minimierung von ∇D(ck + l sk) ermittelt. Diese zusätzlihe
Optimierung verhindert ein Übershwingen und somit eine lange Oszillation um das
Minimum [Hülsbush 1999℄. Zur Minimierung wird ein Algorithmus nah Flether
[Flether 1987℄ verwendet. Abbildung 5.3 illustriert den Algorithmus zur Linien-
suhe.
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Min
y
xMinimierung durch einfaches Newton−Verfahren
Newton−Verfahren mit Liniensuche
Abbildung 5.3: Illustration einer NewtonOptimierung mit und ohne Liniensu-
he. Durh die zusätzlihe Liniensuhe ist die Konvergenz gegen das Minimum
deutlih shneller.
5.2.2 Hierarhishe Optimierung
Da das Newtonshe Näherungsverfahren lediglih gegen lokale Minima des Shätz-
fehlers D konvergieren kann und die zu optimierende Funktion stark nihtlinear ist
[Karzewiz 1997℄, wird eine hierarhishe Optimierung verwendet. Die Koezi-
enten c werden zunähst auf tiefpaÿgelterten Bildern berehnet und diese Shät-
zung shrittweise durh Verwendung weniger stark gelterter, bzw. niht gelterter
Bilder verbessert. Als Startwert für c werden konstante Vershiebungen (dx, dy) in
x- und y-Rihtung eingesetzt, die durh klassishes Blokmathing ermittelt werden
können.
5.3 Bewegungsshätzung unter Verwendung von Motion-
onstraints
Ein weiteres, alternatives Verfahren zur Bewegungsdetektion nah Hemmendor
[Hemmendorff 2001℄ beruht auf der Analyse des optishen Flusses. In diesem
zweishrittigen Verfahren werden zunähst Randbedingungen für die Bewegung (Mo-
tiononstraints) bestimmt, die aus den Helligkeitsinformationen, bzw. Phaseninfor-
mation des Bildes berehnet werden. In einem zweiten Shritt können aus den Mo-
tiononstraints die Vershiebungsvektoren für alle Bildpunkte berehnet werden.
Grundlage des Verfahrens bildet die Annahme, dass sih der Bildinhalt von aufein-
anderfolgenden Einzelbildern niht signikant ändert; abgebildete Objekte ändern
lediglih ihre Position, niht aber ihre Intensität
I(x+ ∂x,y + ∂y, t+ ∂t) = I(x,y,t). (5.13)
Nah Taylorreihenentwiklung der linken Seite
I(x+ ∂x, y + ∂y, t+ ∂t) = I(x,y,t) +
∂I
∂x
∂x+
∂I
∂y
∂y +
∂I
∂t
∂t+O2 (5.14)
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folgt
∂I
∂x
∂x+
∂I
∂y
∂y +
∂I
∂t
∂t = 0. (5.15)
Teilen durh ∂t liefert die Optial Flow Constraint Gleihung
∂I
∂x
∂x
∂t︸︷︷︸
dx
+
∂I
∂y
∂y
∂t︸︷︷︸
dy
+
∂I
∂t
= 0, (5.16)
die einen Zusammenhang zwishen der örtlihen und zeitlihen Ableitung beshreibt.
Die Terme dx = ∂x/∂t und dy = ∂y/∂t beshreiben jeweils die Vershiebung in x-
und y-Rihtung und können auh als Geshwindigkeit interpretiert werden.
Eine Vereinfahung zu
m1dx +m2dy +mt = 0, (5.17)
wobei m1 und m2 die partiellen Ableitungen der Bildintensitäten in x- und y-
Rihtung darstellen und mt die zeitlihe Ableitung
m1 =
∂I
∂x
, m2 =
∂I
∂y
, mt =
∂I
∂t
, (5.18)
liefert eine Randbedingung für den optishen Fluss. m1 und m2 werden auh als
Motiononstraints bezeihnet.
Die Umstellung der Gleihung in die Normalform(
m1
m2
)T (
dx
dy
)
= −mt (5.19)
liefert eine Veranshaulihung der Motiononstraints. Sie lassen sih als Gerade im
2D Raum, aufgespannt durh die Vershiebungskomponenten (dx, dy), interpretieren.
Die gesuhte Vershiebung muss auf der durh Gleihung 5.19 beshriebenen Gera-
den liegen. Zur eindeutigen Ermittlung des Vershiebungsvektors müssen mindestens
zwei niht parallele Motiononstraint-Geraden bestimmt werden. Der Shnittpunkt
dieser Geraden ergibt den gesuhten Vershiebungsvektor (vgl. Abb. 5.4).
5.3.1 Bestimmung von Motiononstraints mit Hilfe von Quadraturltern
Um aus einem Bildpaar mehrere Motiononstraints abzuleiten, werden Quadratur-
lter eingesetzt. Durh die Rihtungsselektivität der verwendeten Filter werden
zunähst Strukturen in einer Rihtung hervorgehoben, die dann zur Berehnung
der Motiononstraints herangezogen werden. Eine Vershiebung orthogonal zu die-
sen Strukturen kann mit Hilfe der Motiononstraints bestimmt werden. Wenn die
Phaseninformation statt der Amplitude des gelterten Signals ausgewertet wird,
werden die Ergebnisse unabhängig von Helligkeitsshwankungen im Bildsignal, die
durh Beleuhtungsänderungen oder Blutvolumenshwankungen hervorgerufen wer-
den [Ahtelik 2004℄.
Die in der vorliegenden Arbeit verwendeten Filter fk besitzen die Übertragungs-
funktionen
F (k,φ) = e
−CB ·ln(
k
k0
)2 · cos2(φ− φm), (5.20)
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dx
(dx, dy)
db⊥ a:
 m1,a
m2,a
T  dx
dy
 = −mt,a
b:
 m1,b
m2,b
T  dx
dy
 = −mt,b
dy
da⊥
Abbildung 5.4: Veranshaulihung der Motiononstraints als Geraden, auf
denen der gesuhte Vershiebungsvektor liegen muss. Da durh eine Gerade
lediglih der senkrehte Vershiebungsanteil eindeutig bestimmt werden kann,
sind zur Bestimmung eines Vershiebungsvektors mindestens zwei nihtparallele
Motiononstraints notwendig.
mit |φ− φm| < π/2. k ist hierbei die Wellenzahl und φm die Vorzugsrihtung des
Filters. Bei einer Filteranzahl von 4 ergeben sih als Vorzugsrihtungen der Filter
φm =
{
0, pi
4
, pi
2
, 3pi
4
}
. In Rihtung von φm weisen die Filter Bandpassharakteristik
auf, wobei k0 die Wellenzahl der Mittenfrequenz ist.
Nah Anwendung der Quadraturlter erhält man somit vier Optial Flow Cons-
traint Gleihungen, die jeweils die Vershiebung orthogonal zur Vorzugsrihtung
spezizieren. Es entsteht ein überbestimmtes Gleihungssystem zur Bestimmung
der Vershiebung, das durh Fehlerminimierung gelöst werden kann.
Zur Berehnung der vier Motiononstraints ck werden zunähst die Phasen
φk,n(x,y) = arg(fk(x,y) ⋆ In(x,y)) (5.21)
der mit fk gelterten Bilder berehnet, aus diesen können dann für jeden Bildpunkt
(x,y) vier Motiononstraints
mk(x,y) =
m1m2
mt
 = Mmult

1
2
d
dx
(φn + φn+1)
1
2
d
dy
(φn + φn+1)
φn+1 − φn
 (5.22)
berehnet werden, wobei Mmult ein Gewihtungsfaktor ist. Da in Gleihung 5.19
die Amplitude des Vektors m für die Lösung der Gleihung unerheblih ist, kann
sie verwendet werden, um die Kondenz des jeweiligen Motiononstraints auszu-
drüken. Sie wird dann verwendet, um den Beitrag, den der jeweiligen Bildpunkt
zur Berehnung der lokalen Motiononstraints liefert, zu gewihten. Hemmendor
[Hemmendorff 2001℄ shlägt vor, neben der Amplitude auh die Linearität der
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Phase zu berüksihtigen. Weiterhin können die Stetigkeit aufeinanderfolgender Pha-
senbilder φn und weitere Kriterien zur Gewihtung verwendet werden. Die Gewih-
tungsfaktoren werden im Anhang A.2 näher erläutert.
5.3.2 Berehnung der Vershiebungsvektoren aus den Motiononstraints
Zur geshlossenen Beshreibung des Vershiebungsvektorfeldes wurde wiederum die
ane Abbildung nah Gl. (5.6), c = (a0, a1, a2, b0,b1, b2)
T
verwendet. Die Berehnung
des Parametervektors c aus den Motiononstraints m erfolgt durh Minimierung des
quadratishen Fehlers
ε(c) =
∑
k
(m1,k · dx(c) +m2,k · dy(c) +mt,k)2 (5.23)
Der Algorithmus hierzu ist ebenfalls im Anhang A.2 angegeben.
5.3.3 Verbesserte Bewegungsshätzung durh lokale Bewegungsmodelle
Da in vielen Fällen das Bewegungsmuster zwishen zwei Bildern niht exakt durh
die ane Abbildung beshrieben werden kann, hat es sih als hilfreih erwiesen, die
beshriebene Berehnung des Bewegungsvektorfeldes anhand der Motiononstraints
niht für das komplette Bild durhzuführen, sondern jeweils lokal für vershiedene
Bildbereihe. Hierzu wird eine Fensterfunktion W eingeführt
W (x,y) =
1
|x/σ|4 + 1 ·
1
|y/σ|4 + 1 , (5.24)
deren Breite durh den Parameter σ festgelegt wird. Eine Berehnung der Vershie-
bungsvektorfelder für diese kleineren Regionen erlaubt eine exaktere Nahbildung
von realen Objektbewegungen.
Die Bewegungsshätzung durh die Verwendung von lokalen Bewegungsmodellen
kann weiter verbessert werden, wenn ein rekursiver Ansatz gewählt wird. Zunähst
wird eine initiale Bewegungsshätzung für relativ groÿe Bildbereihe durhgeführt,
die in anshlieÿenden Rekursionen durh Verringerung der Fensterbreite σ an lokale
Gegebenheiten angepasst wird [Ahtelik 2004℄.
5.4 Bewegungskompensation
Nah erfolgter Bewegungsshätzung mit einem der vorgestellten Verfahren erfolgt
die Bewegungskompensation durh Anwendung der inversen Abbildungsfunktion
I˜n(x,y) = In(x− dx, y − dy), (5.25)
mit
dx = a0 + a1x+ a2y + ...
dy = b0 + b1x+ b2y + ...
(5.26)
Da die gefundenen Vershiebungsvektoren (dx,dy) niht immer ganzzahlige Vielfahe
des Abtastrasters fr sind, kann es notwendig werden, die Bildpunkte In(x−dx,y−dy)
durh Interpolation zu ermitteln. Hierzu wurden alternativ bilineare oder kubishe
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Interpolationen verwendet, ein signikanter Einuss der Interpolationsmethode
auf die resultierende Kompensationsleistung konnte jedoh niht festgestellt werden.
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Abbildung 5.5: Zur Verringerung von Shätzfehlern in der Bewegungserken-
nung kann eine zeitlihe Filterung der Bewegungsvektorfelder durhgeführt wer-
den. Dargestellt ist der zeitlihe Verlauf des Bewegungsvektors eines einzelnen
Bildpunktes mit und ohne Filter.
Da bei allen Algorithmen Fehler bei der Bewegungsshätzung der Einzelbildern auf-
treten können, empehlt sih bei der Kompensation von ganzen Videosequenzen
eine zeitlihe Filterung der Bewegungsvektorfelder. Auf Grund der beshränkten
Bewegungsgeshwindigkeit der Extremitäten müssen die Bewegungsvektoren auf-
einanderfolgender Bilder stetig sein und besitzen nur relativ niederfrequente Anteile
unterhalb von 1 Hz. Ein evtl. vorhandenes zeitlihes Raushen und Unstetigkeiten
der Bewegungsvektoren für die einzelnen Bildpunkte können bei ungelterter Kom-
pensation zu störenden hohfrequenten Signalanteilen in den resultierenden PPGI
Signalen führen. Die zeitlihe Glättung der Bewegungsvektorfelder wird also in den
allermeisten Fällen Shätzfehler unterdrüken und so die Bewegungskompensation
deutlih verbessern. Abbildung 5.5 zeigt ein Beispiel des zeitlihen Verlaufs eins
Bewegungsvektors mit und ohne Filterung.
5.5 Erreihbare Artefaktunterdrükung durh Bewegungs-
kompensation
Die vorgestellten Verfahren zur Bewegungskompensation basieren auf grundsätzlih
untershiedlihen Ansätzen zur Bewegungserkennung und besitzen daher auh unter-
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shiedlihe Vor- und Nahteile bei der Kompensation von PPGIBildsequenzen. An
einigen ausgewählten und typishen Beispielsequenzen wurde daher die erreihbare
Artefaktunterdrükung bewertet und die Anwendbarkeit für vershiedene Einsatz-
zweke überprüft. Untersuht wurden die beshriebenen Verfahren
• Blokmathing,
• StützstellenVerfahren (beshleunigtes Blokmathing mit manueller Selektion
von Stützstellen),
• iteratives NewtonVerfahren und
• Motiononstraints.
5.5.1 Rehenzeit
Für die praktishe Anwendbarkeit der Verfahren ist, neben der erzielbaren Artefakt-
unterdrükung, auh in besonderemMaÿe die benötigte Rehenzeit ausshlaggebend.
Für die interaktive Signalauswertung, bei der lediglih die ausgewählten, zumeist
relativ kleinen ROIs für jedes Einzelbild der Sequenz kompensiert werden müssen,
eignet sih besonders das BlokmathingVerfahren. Die Rehenzeit beträgt hierbei
nur wenige Sekunden und fällt während des Messablaufs niht besonders ins Gewiht.
Für eine Berehnung von funktionellen Abbildungen des Perfusionsstatus muss je-
doh jedes Einzelbild komplett kompensiert werden. Für typishe Bildgröÿen von
etwa 200x200 Bildpunkten beträgt die benötigte Rehenzeit hierfür auf marktüb-
lihen PCs, mit Taktraten von etwa 3 GHz, bereits zwishen 5 und 20 s für jedes
Einzelbild.
Eine Ausnahme bildet das BlokmathingVerfahren mit manueller Selektion von
Stützstellen. Hier muss die rehenaufwendige Mustersuhe nur für die wenigen se-
lektierten Regionen durhgeführt werden. Die Rehenzeit für ein Einzelbild kann
bei lediglih vier Stützstellen auf bis zu 0,5 s reduziert werden. Bei diesem Ver-
fahren ist die benötigte Rehenzeit zudem allein von der Anzahl der Stützstellen
abhängig, eine veränderte Bildgröÿe hat keinen Einuss. Bei allen anderen Verfah-
ren erhöht sih die Rehenzeit im Gegensatz dazu quadratish mit der Bildgröÿe.
Für PPGIAufnahmen, die mit höher auflösenden Kameras durhgeführt wurden,
beispielsweise 720x576 Bildpunkte für die MiniDV Kamera, ist mit einer deutlih
erhöhten Rehenzeit zu rehnen.
Typishe PPGISequenzen werden mit einer Abtastrate von etwa 15 Bildern/s
aufgenommen. Bei einer Messdauer von 30 s sind folglih bereits 450 Einzelbil-
der zu kompensieren. Dies führt beim StützstellenVerfahren zu einer Rehenzeit
von 3:45 Minuten. Diese Zeitdauer liegt bereits an der Grenze des tragbaren, um
im medizinishen Einsatz zeitnah zur Messung bereits erste Analysen der PPGI
Sequenzen durhführen zu können. Alle weiteren Verfahren sind mit Rehenzeiten
von 38 bis 150 Minuten hauptsählih zur automatisierten Oineverarbeitung der
PPGISequenzen geeignet. Das shnellste Verfahren ist hierbei das Blokmathing,
gefolgt vom NewtonVerfahren. Die Kompensation durh Motiononstraints erwies
sih am zeitaufwändigsten, liefert jedoh auh gleihzeitig die zumeist genaueste
Kompensation.
5.5. Erreihbare Artefaktunterdrükung durh Bewegungskompensation 55
5.5.2 Artefaktunterdrükung
Die Bewertung der Kompensationsleistung der vershiedenen Verfahren ist shwer
zu quantizieren und zu objektivieren. Für gestörte Bildsequenzen ist die wahre
Bewegung des Objektes zumeist niht genau bekannt und die durh die Verfahren
untershiedlih bestimmten Bewegungsvektorfelder sind dementsprehend shwer zu
bewerten.
Neben einer visuellen Kontrolle der Videosequenz hat sih die Verwendung von Die-
renzbildern zur Visualisierung von Bewegungen bewährt. Deutlih erkennbare Bild-
strukturen weisen hierbei auf Bewegungsartefakte hin, während unbewegte Bildpaa-
re ein homogenes bzw. strukturloses Dierenzbild zur Folge haben (vgl. Abb. 5.1).
Eine Quantizierung wird möglih, wenn die Bildenergie des Dierenzbildes betrah-
tet wird. In der Bildverarbeitung hat sih die Verwendung des maximalen Signal-
Raush-Verhältnis (PSNR) bewährt
PSNR = 10 · log I
2
max
1
w·h
∑
x
∑
y (In(x,y)− In+1(x+ dx,y + dy))2
dB, (5.27)
hierbei ist Imax der maximal möglihe Helligkeitswert des Bildes.
Ein weiteres, letztendlih entsheidendes Kriterium für die Bewertung der
Kompensationsleistung ist die Qualität der, aus den kompensierten Sequenzen
berehneten, Perfusionssignale. Aus einer unzureihende Qualität oder untypishen
Signalverläufen und Frequenzkomponenten kann häug auf Störungen durh
Bewegungsartefakte geshlossen werden (vgl. Abshn. 6.4.1.2).
Zur interaktiven Signalanalyse, bei der lediglih das Perfusionssignal einzelner ROIs
berehnet werden soll, eignet sih, wie bereits erwähnt, lediglih das Blokmathing
Verfahren. Visuell kann nah der Kompensation veriziert werden, dass sih die mar-
kierte ROI mit dem Messobjekt mitbewegt und sih auh die Qualität der Perfu-
sionssignale verbessert. Das Verfahren arbeitet im Allgemeinen relativ zuverlässig.
Probleme bereiten allerdings zuweilen kontrastarme Aufnahmen, wie sie bei Mes-
sungen mit infraroter Beleuhtung auftreten können. Wenn nur sehr shwahe oder
unsharfe Strukturen im Bild vorhanden sind, kann dementsprehend die Mustersu-
he nur ungenügend funktionieren. Für solhe Aufnahmen sollte der Operator nur
besonders markante Regionen, wie z.B. Venengabelungen o.ä., zur Analyse auswäh-
len. In noh stärkerem Ausmaÿ ist das StützstellenVerfahren von diesem Problem
betroen, da sih Wiedererkennungsfehler einzelner Stützstellen auf das gesamte
kompensierte Bild auswirken. Eine günstige und gut zu kompensierende Wahl die-
ser Stützstellen erfordert zumeist eine Einarbeitung des Operators.
Generell lassen sih relativ häug zu beobahtende kleine, unwillkürlihe Bewegun-
gen in den PPGISequenzen zufriedenstellend kompensieren. Mit Ausnahme des
Stützstellenverfahrens erkennen alle Algorithmen ähnlihe Bewegungsmuster und ei-
ne deutlihe Verringerung von Bewegungsartefakten kann erreiht werden. Die Quan-
tizierung der Kompensationsleistung einer Beispielsequenz anhand der PSNR Wer-
te ist in Abb. 5.6 gezeigt. Die gestörte Originalsequenz weist die niedrigsten PSNR
Werte auf. D.h. die Bilder haben nur eine geringe Ähnlihkeit zum Referenzbild.
Klar zu erkennen ist auh die Shwankung der Kurve mit einer Frequenz von etwa
0,3 Hz, die auf Artefakte durh atmungsbedingte Bewegungen hinweist. Die PSNR
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Abbildung 5.6: Quantizierung der Kompensationsleistung anhand des PSNR.
Mit Ausnahme des StützstellenVerfahrens konnten alle Verfahren eine deutlihe
Verbesserung des PSNR durh Bewegungskompensation erzielen.
Werte nah Bewegungskompensation sind deutlih erhöht und sind für die vershie-
denen Algorithmen sehr untershiedlih. Die geringste Verbesserung wurde mit dem
StützstellenVerfahren erzielt. Sehr gute Werte konnten dagegen unter Verwendung
von Motiononstraints erreiht werden. Dies dekt sih auh mit der visuellen Ein-
shätzung der kompensierten Sequenzen. Lediglih das MotiononstraintVerfahren
kann Bewegungen in der Videosequenz im Bereih ab der 20. Sekunde nahezu völlig
unterdrüken, hier ist eine Shwankung der PSNR Werte lediglih im Bereih von
etwa 1 Hz sihtbar. Diese periodishe Änderung der Bildähnlihkeiten sheint tat-
sählih auf das shwankende Blutvolumen der Haut zurükzuführen zu sein und ist
kein Artefakt, sondern die wahre gesuhte Messgröÿe.
Am robustesten ersheinen hier das Newton- und das MotiononstraintVerfahren.
Beide können ohne explizite Interpolation des Bildes eine Bewegung auh subpixel-
genau erkennen und haben auh wenig Shwierigkeiten bei kontrastarmen Bildse-
quenzen.
Eine Betrahtung der nah der Kompensation berehneten Perfusionssignale zeigt im
Gegensatz zu den variierenden PSNR-Werten, für alle Verfahren eine ähnlih verbes-
serte Signalqualität (Abb. 5.7). Eine in der unkompensierten Sequenz vorhandene
Oszillation bei etwa 0,3 Hz wird nah der Bewegungskompensation unterdrükt.
Diese Signalkomponente sheint also durh atmungsbedingte Bewegungen des Pro-
banden und somit durh Artefakte hervorgerufen worden zu sein. Auh die Pulsform
kann nah der Kompensation deutlih klarer erkannt werden.
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Abbildung 5.7: Reduktion von artefaktbedingten Signalkomponenten in
PPGISignalen. Durh die Bewegungskompensation konnte mit allen Verfah-
ren ein durh Respirationsbewegungen verursahtes Oszillieren des Signals bei
etwa 0,3 Hz eliminiert werden.
Eine bessere Beurteilung der Kompensationsverfahren anhand der Qualität der Per-
fusionssignale gegenüber der Betrahtung des PSNR sheint dadurh begründet,
dass hier nur eine kleine ausgewählte ROI innerhalb des Bildes bewertet wird. Für
diesen Bildbereih sheint mit allen Verfahren eine gute Kompensation gelungen zu
sein. Das PSNR hingegen betrahtet das komplette kompensierte Bild. Falls einige,
zumeist in Randbereihen gelegene, Bildausshnitte niht exakt kompensiert werden
konnten, führt dies zu verringerten PSNR-Werten.
Eine detailliertere Bewertung soll anhand von zwei shwer zu kompensierenden Bild-
paaren vorgenommen werden. Abbildung 5.8 zeigt die Aufnahme einer Hand mit
einer Wunde, die eine leihte Rotationsbewegung entlang der vertikalen Rihtung
ausführt. D.h. die der Kamera zugewandte Handkante vershiebt sih nah rehts,
der im hinteren linken Bildbereih abgebildete Zeigenger bewegt sih minimal nah
links. Dieses ungleihförmige Bewegungsmuster soll kompensiert werden.
Die Deutlihkeit der Handstruktur in den Dierenzbildern ist ein Maÿ für die Kom-
pensationsleistung. Zur Abshätzung des Kompensationsverhaltens der vershiede-
nen Algorithmen sind den Dierenzbildern die berehneten (und unterabgetasteten)
Bewegungsvektorfelder überlagert.
Mit dem BlokmathingVerfahren, das mit überlappenden Blöken der Gröÿe
10x10 Bildpunkte verwendet wurde, kann eine deutlihe Reduktion der Bewegungs-
artefakte erzielt werden. Die Objektstruktur der Dierenzbilder konnte am deutlih-
sten reduziert werden. Besonders störend fallen jedoh einige Blöke auf, in denen
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Abbildung 5.8: Vergleih der Bewegungskompensationen einer PPGISequenz
(Aufnahme einer Wunde an einer Hand). Dargestellt sind das Referenzbild, sowie
die Dierenzbilder vor und nah Bewegungskompensation durh die vershie-
denen Verfahren. Eine geringe Bildstruktur in den Dierenzbildern weist auf
eine gute Kompensationsleistung hin. Zur besseren Visualisierung sind den Dif-
ferenzbildern zusätzlih die berehneten Vershiebungsvektorfelder überlagert.
Mit Ausnahme des StützstellenVerfahrens kann diese Bewegungsform relativ
gut kompensiert werden.
das Verfahren versagt hat und völlig falshe Vershiebungsvektoren berehnet wur-
den. Dies führt bei einer Signalanalyse in diesen Bereihen zu sehr ausgeprägten
Artefakten. Im überlagerten Bewegungsvektorfeld sind diese Fehlstellen ebenfalls
erkennbar. Abgesehen davon kann die untershiedlihe Bewegungsform der Hand-
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Abbildung 5.9: Vergleih der Bewegungskompensationen einer MPT Sequenz.
Dargestellt sind das Referenzbild, sowie die Dierenzbilder vor und nah Be-
wegungskompensation mit überlagerten Vershiebungsvektorfeldern. Die relativ
starke Bewegung des Beines vor einem unbewegten Hintergrund kann nur un-
genügend kompensiert werden.
kannte und des hinteren Bildbereihs sehr gut erkannt und getrennt voneinander
kompensiert werden.
Die Auflösung der untershiedlihen Objektbewegungen gelingt mit dem
StützstellenVerfahren niht, da hier das gesamte Bewegungsvektorfeld einheitlih
durh ein Polynom beshrieben werden soll. Der Algorithmus kann durh die In-
terpolation der Bewegungsvektoren auÿerhalb der Stützstellen nur eine minimale
Verringerung der Bewegungen erzielen. Zudem sheinen im linken Bildbereih zu-
sätzlih durh die Kompensation neue Artefakte erzeugt worden zu sein.
Durh einen höheren Grad des Polynoms zur Beshreibung des Vektorfeldes und die
Ausnutzung des Informationsgehaltes aller Bildpunkte gelingt die Erkennung der
Bewegungsform durh das NewtonVerfahren deutlih besser. Trotz globalem Be-
wegungsmodell kann eine signikante Verringerung der Dierenzbildstruktur erzielt
werden.
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Am besten shneidet das MotiononstraintVerfahren ab. Es wurde hier mit
einer Fensterbreite von 15 Pixeln verwendet. Durh das lokale Bewegungsmodell
können die untershiedlihen Bewegungsformen klar getrennt und somit auh exakt
beshrieben werden. Das Dierenzbild weist die geringsten Strukturen auf. Eine
optimale Kompensation konnte somit auh für dieses shwierige Bewegungsmuster
erreiht werden.
Ein Beispiel für die Kompensation sehr groÿer Bewegungsartefakte während des
Bewegungsmanövers beim Muskelpumpentest zeigt Abbildung 5.9. Das Bein führt
hier vor einem unbewegtem Hintergrund eine deutlihe Bewegung nah oben aus.
Gleihzeitig verformt sih die Wade durh Anspannung des Muskels.
Generell kann für dieses Extrembeispiel keine zufriedenstellende Kompensation er-
zielt werden. Das Bewegungsmuster kann weder durh das StützstellenVerfahren
noh durh das NewtonVerfahren mit globalem Bewegungsmodell auh nur nähe-
rungsweise erkannt werden. Auh das MotiononstraintVerfahren versagt bei diesen
sehr groÿen Bewegungen um 10 oder mehr Bildpunkte.
Einzig durh das Blokmathing kann ein gröÿerer Bereih des Beines kompensiert
werden. In diesen Bereihen kann sogar ein akzeptables PPGISignal berehnet
werden. Gerade an den sih stark verformenden Rändern des Beines treten jedoh
zahlreihe Wiedererkennungsfehler auf. Eine ortsaufgelöste Abbildung des Durh-
blutungsstatus wird hierdurh ershwert.
Abshlieÿend kann festgestellt werden, dass sih das BlokmathingVerfahren zur
Kompensation von einzelnen ROIs und auh zur Korrektur von sehr groÿen Bewe-
gungen bewährt hat. Die Genauigkeit der Kompensation ist jedoh häug, trotz
Interpolation, niht genauer als etwa 0,5 Bildpunkte. Groÿe Bewegungen um mehr
als 10 Bildpunkte können in Einzelfällen auh vom NewtonVerfahren erkannt wer-
den, Motiononstraint- und StützstellenVerfahren versagen hier jedoh zumeist.
Für die Kompensation von kleineren Bewegungen haben sih das Newton- und das
MotiononstraintVerfahren als geeignet erwiesen. Sie liefern die genaueste Korrek-
tur von Bewegungsmustern, auh subpixelgenau. Bei gleihzeitig längster Rehenzeit
ist hierbei oftmals das MotiononstraintVerfahren am exaktesten.
Vereinzelt wurden jedoh auh Messungen aufgezeihnet, in denen sih keine wirksa-
me Unterdrükung der Bewegungsartefakte erreihen lies. Als Ursahe wird eine zu
geringe Übereinstimmung zum Referenzbild vermutet. In diesen Fällen kann jedoh
mit Hilfe der beshriebenen Verfahren zumindest eine Erkennung von unbewegten
Phasen in der Bildsequenz vorgenommen werden und eine Analyse nur für diese
Zeitbereihe vorgenommen werden.
5.5.3 Vitalparameterextraktion aus Bewegungsartefakten
Neben dem störenden Einuss auf das Messsignal können Bewegungsartefakte auh
zusätzlihe Vitalparameter liefern. Um die Hautperfusion fehlerfrei anhand der Blut-
volumenshwankungen ableiten zu können, müssen die Bewegungen selbstverständ-
lih kompensiert werden, da sonst zu jedem Zeitpunkt ein anderes Hautareal analy-
siert wird.
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Abbildung 5.10: Vitalparameterextraktion aus Bewegungsartefakten. Ein Auf-
tragen des Betrags der Vershiebungsvektoren zeigt eine deutlihe periodishe
Objektbewegung. Sowohl im Zeit-, als auh im Frequenzbereih kann diese Be-
wegungsfrequenz der Atmung bei etwa 0,3 Hz zugeordnet werden.
Je nah untersuhter Körperregion sind die Bewegungsartefakte hauptsählih durh
die Respiration des Probanden generiert. Dies ist natürlih besonders bei Messun-
gen am Brustkorb, aber auh im Kopfbereih in aufrehter Position zu beobahten.
Sogar bei Messungen an der Hand, bei denen der Arm niht an zwei Punkten,
wie Ellenbogen und Shulter, unterstützt, bzw. xiert ist, können häug sehr klei-
ne atmungssynhrone Bewegungen der Hand beobahtet werden. Eine Analyse der
zeitlihen Dynamik der Bewegungsvektorfelder erlaubt dann die Bestimmung der
Respiration. Abbildung 5.10 zeigt ein Beispiel für so gewonnene Atmungssignale.
Aufgetragen wurde hier der mittlere Betrag aller Vershiebungsvektoren über der
Zeit. Der AtemRhythmus ist sowohl im Zeit- als auh im Frequenzbereih sehr
deutlih erkennbar und weist eine Frequenz von etwa 0,3 Hz auf.
Da in der Vitalparameterbestimmung aus Bewegungsartefakten niht die optishe
Hautdämpfung mit hohem DC- und sehr kleinem AC-Anteil ausgewertet wird, son-
dern lediglih die Bewegung von Texturmustern, stellt diese Methode keine hohen
Anforderungen an die Kameradynamik. Es können somit auh relativ preisgünstige
Bildaufnahmesysteme verwendet werden. Weiterhin ist niht zwingend eine direkte
Beobahtung der Hautoberähe notwendig, das Verfahren erlaubt die Respirations-
bestimmung selbst anhand der Bewegung der Kleidung, wenn diese eng anliegend
ist.
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KAPITEL 6
PPGISignalanalyse und Visualisierungsstrategien
komplexer Perfusionsmuster
In diesem Kapitel sollen grundlegende Verfahren zur Analyse der PPGISignale
erläutert werden. Nah einführenden Überlegungen zu den mittels PPGI erzielba-
ren Signalqualitäten und der erreihbaren örtlihen Auflösung werden zunähst aus
vershiedenen medizinishen Anwendungsbereihen bekannte Methoden vorgestellt,
die analog auh zu Diagnosezweken auf PPGIAufnahmen übertragen werden kön-
nen. Weiterhin werden Verfahren zur mehrdimensionalen Visualisierung und Ana-
lyse komplexer rhythmisher Strukturen in PPGIVideosequenzen dargestellt. Als
Grundlage für die im nahfolgenden Kapitel vorgestellten vorklinishen Anwendun-
gen wird weiterhin ein Verfahren zur bildgebenden und funktionellen Visualisierung
der Hautperfusion entwikelt.
6.1 Erzielbare Signalqualität
Grundsätzlih besteht der überwiegende Teil des PPGIDetektorsignals lediglih
aus statishen Helligkeitsinformationen (DCSignalanteil) ohne jeglihen Informati-
onsgehalt über die dermale Perfusion. Nur ein kleiner Anteil des optishen Signals
ist durh Blutvolumenänderungen zeitlih moduliert (vgl. Abb. 2.3). Rhythmishe
Signalshwankungen mit Frequenzen unterhalb von 0,5 Hz werden im Allgemeinen
dem venösen System zugeshrieben. Diese Oszillationen erreihen Amplituden von
bis zu 10 % bezogen auf das DCSignal. Die herzsynhrone Pulsation liegt bei etwa
1 Hz und hat eine deutlih geringere Amplitude in der Gröÿenordnung von etwa
0,1 - 0,5 % (vgl. Abshn. 3.5.5). Im Folgenden soll untersuht werden, in welher
Auflösung die in Kapitel 4 vorgestellten Kamerasysteme diese Signalkomponenten
auflösen können.
6.1.1 Experimentell erreihbare Signalqualität
Neben der Kenntnis des optishen Intensitätssignals sind die örtlihe Auflösung und
die Dynamik der Kamerasysteme von entsheidender Bedeutung für die Qualität
der PPGISignale. Eine Analyse der messbaren Signalqualität, bei vorgegebenem
optishen Signal, wurde daher für die vershiedenen Kamerasysteme durhgeführt.
Hierzu wurde über eine modulierte Ansteuerung einer LED ein sinusförmiges In-
tensitätssignal erzeugt und mit den vershiedenen Detektoren aufgenommen und
ausgewertet. Das optishe Signal bestand, analog dem von der Haut zurükgestreu-
ten Lihtsignal, aus einem hohen Gleihanteil und einer Oszillationsamplitude von
etwa 0,5 % (-23 dB) bezogen auf den DC Wert.
Abbildung 6.1 zeigt Aufnahmen dieses Signals im Zeit- und Frequenzbereih. Das Os-
zillationssignal, dessen Amplitude etwa dem zu erwartenden arteriellen Pulsations-
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Abbildung 6.1: Signalqualität bei Aufnahmen eines synthetishen Intensitäts-
signals mit hohem DC-Anteil und 0,5 % Signalamplitude für vershiedene Ka-
merasysteme.
signal entspriht, konnte nah Wahl von ROIs von etwa 1x1 m
2
Gröÿe in der darge-
stellten Qualität berehnet werden. Alle untersuhten Kamerasysteme waren in der
Lage, das Signal, wenn auh in untershiedliher Qualität, eindeutig zu detektieren.
Die Betrahtung der spektralen Leistungsverteilung liefert ein (Nutz)Signalzu
RaushVerhältnis
1
von -27,5 dB für die UltraPix Kamera, -37,5 dB für die Logolux
1
Zur Berehnung des SNR wurde die Signalenergie in einem Frequenzband von 0,15 Hz um die
Oszillationsfrequenz von 0,5 Hz, sowie der ersten Harmonishen bei 1 Hz, im Verhältnis zur
Gesamtenergie betrahtet
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und -28,5 dB für die MiniDV-Kamera. Auf Grund von untershiedlihen kamerain-
ternen OsetEinstellungsmöglihkeiten können diese Werte nur shwer miteinander
verglihen werden. Ein Entfernen des Mittelwertes verbessert die SNR-Werte, die
dann einzig die Signalqualität des AC-Nutzsignals harakterisieren. Die SNR-Werte
erhöhen sih auf -6, -12 bzw. -11,5 dB. Eine Messung der Hautperfusion sheint
also niht nur mit der hohempndlihen UltraPix mit 14 Bit A/DWandler mög-
lih. Auh die preisgünstigeren 10 und 8 Bit Kameras erlauben eine Signaldetektion,
wenn auh in verminderter Signalqualität. Dies ergibt sih vor allem aus der Mög-
lihkeit der Oset-Korrektur, sowie der variablen Signalverstärkung des analogen
Helligkeitssignals noh vor dem A/DWandler.
Trotz der höheren Dynamik des A/DWandlers der Logolux Kamera von 10 Bit
ist die messbare Signalqualität shlehter als die der MiniDV Kamera. Dies liegt
vor allem in der hier eingesetzten CMOS Tehnologie mit höherem Pixelraushen
begründet.
6.1.2 Verbesserung des SNR durh Überabtastung
Für den Fall, dass das Signal-Raush-Verhältnis hauptsählih durh das Raushen
des Quantisierers beshränkt wird, kann eine Verbesserung der Signalqualität durh
Überabtastung und anshlieÿende Tiefpasslterung erzielt werden.
Für einen linearen Quantisierer mit einer Auflösung von N Bit ergibt sih eine
Stufenhöhe ∆ zu:
∆ =
Amax
2N
, (6.1)
wobei Amax das maximale Quantisierungssignal ist. Der maximale Quantisierungs-
fehler zwishen tatsählihem und abgetasteten Signal beträgt also ∆/2. Für den
Fall, dass die Amplitude des Eingangssignals groÿ gegenüber dem Quantisierungs-
fehler ist, maht sih der Fehler als über dem Frequenzbereih gleihmäÿig verteiltes
Quantisierungsraushen bemerkbar. Die Raushleistung Nq beträgt
Nq =
∆2
12
(6.2)
und ist unabhängig von der Abtastfrequenz. Bei einer Erhöhung der Abtastrate um
den Faktor K wird die Raushleistung des Quantisierers über einen gröÿeren Bereih
des Frequenzspektrums verteilt. Da die Leistung konstant ist, verringert sih die
Amplitude im Frequenzbereih. Eine nahfolgende Tiefpasslterung ermögliht dann
die Verringerung dieser Raushleistung um 1/K. Eine Erhöhung der Signalauösung
um N = log4(K) Bit kann so erzielt werden.
Die Verbesserung des SNR durh Überabtastung kann allerdings nur durhgeführt
werden, solange das Quantisierungsraushen die Hauptraushquelle darstellt. Be-
dingt durh die notwendige erhöhte Ausleserate kann jedoh das Ausleseraushen
ansteigen und evtl. einer Erhöhung des SNR entgegenwirken.
Von den untersuhten Kamerasystemen erlaubt lediglih die Logolux CMOS Kame-
ra mit einer hohen maximalen Bildwiederholrate eine zeitlihe Überabtastung. Die
Bildrate der anderen Kameras ist bei etwa 25 Bildern/s begrenzt.
Radik [Radik 2004℄ konnte zeigen, dass bei einer 8-fahen Überabtastung und
anshlieÿender Tiefpasslterung auh praktish ein SNR Gewinn von etwa 3 dB
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gegenüber einer einfahen Abtastung bei 10 Hz erzielbar ist. Eine weitere SNR
Verbesserung war wegen des mit der Abtastrate steigenden Pixelraushens niht
möglih.
Eine Reduktion des Raushens ist auh durh örtlihe Überabtastung möglih. Wenn
niht die komplette örtlihe Auflösung des Kamerasystems verwendet wird, sondern
die Bildinformation jeweils über n benahbarte Bildpunkte gemittelt wird, so ergibt
sih eine Raushreduktion um den Faktor
√
n, wenn das Raushen unkorreliert ist.
Einige Kameras unterstützen auh einen BinningModus, bei dem die Helligkeitsin-
formationen benahbarter Bildpunkte noh im Analogteil der Kamera zusammenge-
fasst werden. Erst danah erfolgt dann die Digitalisierung. Durh diese Maÿnahme
kann bei Binning über n Pixel eine Raushreduktion um den Faktor n erzielt werden
[UltraPix 1997℄.
6.1.3 Örtlihe Auflösung für funktionelle Perfusionsanalysen
Für viele Anwendungen reiht die aus einem einzigen Pixel ableitbare Signalquali-
tät niht aus. Das Signal wird hier häug durh das Pixelraushen dominiert. Zur
Signalverbesserung muss daher eine örtlihe Mittelung durhgeführt werden. In der
Folge steht niht mehr die volle örtlihe Auflösung der Kamera zur Verfügung.
Mit einer ROI Gröÿe von 12x12 Pixeln konnte das Testsignal aus Abshn. 6.1.1
mit etwa -6 dB (nah Eliminierung des Gleihanteils) mit Hilfe des UltraPix
Kamerasystems detektiert werden. Es zeigte sih auh in vershiedenen vorklini-
shen Tests, dass diese starke örtlihe Mittelung typisherweise erforderlih ist, um
auh eine gestörte Hautdurhblutung zu registrieren und hier sinnvolle Signalana-
lysen durhführen zu können. Bei einer Brennweite des Objektivs von 60 mm und
einem Abstand von 50 m zum Messobjekt entspriht diese ROI Gröÿe etwa einem
5x5 mm groÿen Hautareal. Durh eine ortsaufgelöste Auswertung mit überlappen-
den ROIs können jedoh Abbildung mit deutlih höherer Anzahl von Bildpunkten
erzielt werden (vgl. Abshn. 6.5).
6.2 Mehrwellenlängenmessungen
Wie bereits in Abshn. 3.5.3 beshrieben, hat die Beleuhtungswellenlänge einen
entsheidenden Einuss auf die Eindringtiefe und die Sensitivität für Durhblu-
tungsphänomene in vershiedenen Hautshihten. Für viele Fragestellungen ist es
z.B. interessant, die Mikrozirkulation in den Endstrombahnen der Kapillare simul-
tan mit der Makrozirkulation der tieferen Gefäÿe zu messen. Sequentielle Messungen
mit vershiedenen Wellenlängen haben den Nahteil, dass auf Grund des instatio-
nären Charakters der menshlihen Perfusion zu untershiedlihen Zeitpunkten eine
deutlih vershiedene Rhythmik registriert wird.
Eine quasi simultane Perfusionsmessung mit vershiedenen Wellenlängen kann
durh alternierende Beleuhtung nah dem Zeitmultiplexverfahren erzielt werden.
Zunähst wird durh vershiedene Maÿnahmen, wie z.B. Binning, Auslesen von Teil-
bereihen des Sensors, et., die Aufnahmerate des Kamerasystems soweit erhöht,
dass auh nah einer Separierung der einzelnen Wellenlängen eine ausreihende Ab-
tastrate gewährleistet ist. Diese sollte nah praktisher Erfahrung mindestens 10 Hz
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Abbildung 6.2: PPGISignale bei simultaner Registrierung mit vershiede-
nen Wellenlängen. Auf Grund der wellenlängenabhängigen Eindringtiefe können
vershiedene Durhblutungsphänomene in untershiedlihen Hautshihten si-
multan abgebildet werden.
betragen, für Analysen der Pulsform auh deutlih höher. Während der Messung
wird dann alternierend und synhron zur Bildaufnahme der Kamera die Beleuh-
tungswellenlänge umgeshaltet.
In der derzeitigen Ausbaustufe des Beleuhtungssystems kann zwishen infraroter,
roter, grüner und blauer Wellenlänge, sowie unbeleuhtet umgeshaltet werden (vgl.
Abb. 4.5). Abbildung 6.2 zeigt ein Beispiel einer so erzielten simultanen Perfusions-
messung mit 4 Wellenlängen. Die Aufnahmerate der Kamera betrug 36 Bilder/s, so
dass sih nah der Separierung der einzelnen Farbkanäle ein Abtastrate von jeweils
9 Bildern/s ergab. Untershiede in den Kurvenformen und in der Ausgeprägtheit der
vershiedenen Signalkomponenten auf Grund der untershiedlihen Eindringtiefen,
und damit auh der untershiedlihen beobahteten Gefäÿstrukturen, sind deutlih
zu erkennen.
Bei Verwendung gröÿerer Wellenlängen kann verstärkt die Perfusion der tieferen
Hautshihten bis etwa 2 mm, also die Makrozirkulation, erfasst werden, wohinge-
gen Wellenlängen um 550 nm und darunter hauptsählih die Mikrozirkulation der
Endstrombahnen abbilden (vgl. Abshn. 3.5.3).
Bisherige Messergebnisse belegen, dass sowohl die herzsynhrone Pulsation als auh
langsame Vasomotionsrhythmen um 0,1 - 0,15 Hz am besten mit grünem Liht er-
fasst werden können. Sie sheinen in den Kapillaren besonders ausgeprägt zu sein.
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Abbildung 6.3: Simultane Registrierung von Perfusionssignalen im grünen
und roten Wellenlängenbereih (oben, Mitte). Mit Hilfe des relativ hoh aufge-
lösten grünen Signals und Korrelationsltern konnte die Signalqualität des roten
Signals gesteigert werden (unten).
Messungen des venösen Systems, wie z.B. der Muskelpumpentest, der Venenver-
shlusstest und auh Analysen von Blutvolumenvershiebungen im Körper lassen
sih dagegen vorteilhafter mit infrarotem Liht durhführen.
Einige Einsatzgebiete, wie z.B. die Pulsoxymetrie (Bestimmung der Sauerstosätti-
gung im Blut) und auh die Konzentrationsbestimmung weiterer Blutgase, erfordern
ebenfalls simultane Perfusionsmessungen mit vershiedenen Wellenlängen. Aus den
Amplitudenverhältnissen der herzsynhronen Pulsation kann dann auf die jeweili-
ge Stokonzentration geshlossen werden. Die optimalen Beleuhtungswellenlängen
werden hierbei von den Absorptionseigenshaften des jeweiligen Blutgases bestimmt.
Für die Pulsoxymetrie wird häug rotes Liht bei 660 nm und infrarotes Liht bei
930 nm verwendet [Webster 1997℄.
Vershiedene Messungen zeigten jedoh, dass gerade für Perfusionsmessungen im
roten Spektralbereih die Empndlihkeit der verwendeten Kamerasysteme bisher
niht ausreihend ist, um die Perfusionssignale hohaufgelöst zu messen und da-
mit qualizierte Sauerstomessungen durhzuführen. Die geringen Signalqualitäten
lassen sih auh anhand der Simulationen in Abshn. 3.5.5 auf ein ungünstiges Kon-
trastverhältnis zwishen Blut und umgebender Haut zurükführen.
Um die Signalqualität bei diesen problematishen Wellenlängen zu verbessern,
kann zusätzlih zu den für die Analyse benötigten Wellenlängen im roten und
infraroten Bereih auh mit grünem Liht gemessen werden. Die hier erzielbaren
Messkurven weisen zumeist eine deutlih höhere Signalqualität auf. Das Pulssignal
kann in fast allen Fällen mit guter Qualität detektiert werden. Unter Ausnutzung
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Abbildung 6.4: Kompensation von Störungen durh Umgebungsliht mittels
simultaner Messungen mit und ohne Beleuhtung. Durh Dierenzbildung kann
ein durh Beleuhtungsshwankungen gestörtes Signal rekonstruiert werden.
von Korrelationseigenshaften kann dieses Signal verwandt werden, um eine
Signalverbesserung bzw. -Aufbereitung des roten und infraroten PPGISignals
durhzuführen. Ein Beispiel hierzu zeigt Abb 6.3. Nah simultaner Aufzeihnung
von Perfusionssignalen mit grüner und roter Beleuhtung konnte mittels eines
WaveletFilters (vgl. Absh. 6.4.1.1) die Signalqualität des roten Signals deutlih
verbessert werden. Eine Beshreibung des Verfahrens erfolgt in Abshn. 6.4.1.1.
Einen weiteren groÿen Vorteil bietet die Mehrwellenlängenmessung zur Kom-
pensation von Umgebungslihteinüssen. Für viele praktishe Einsatzgebiete des
PhotoplethysmographieImaging ist eine starke Abdunklung des Raumes niht oder
nur sehr shwer möglih. Eine starke Einkopplung von Artefakten durh Shwan-
kungen des Umgebungslihts waren daher während vorklinisher Einsätze im me-
dizinishen Umfeld häug zu beobahten. Abhilfe kann eine simultane Messung
bei Beleuhtung mit der gewünshten Wellenlänge und unbeleuhtetem Zustand im
Zeitmultiplexbetrieb shaen. Durh Subtraktion der so erhaltenen Videos kann der
Störeinuss der Hintergrundbeleuhtung aus dem Perfusionssignal eliminiert werden
(Abb. 6.4). Unter Verwendung eines ausreihend shnellen Kamerasystems ershei-
nen somit auh PPGIMessungen ohne Abdunklung des Umgebungslihts möglih,
es muss lediglih dafür Sorge getragen werden, dass keine shnellen Shwankungen
von 50, bzw. 100 Hz durh künstlihe Raumbeleuhtung das Messsignal verfälshen,
bzw. die Abtastrate der Kamera muss deutlih gröÿer sein als die Störfrequenz.
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Abbildung 6.5: Kompensation von hohfrequenten Störungen in Farbaufnah-
men. Bei simultaner Erfassung von vershiedenen Wellenlängen mit Farbkameras
ist die Kompensation von unterabgetasteten 100 Hz-Störungen durh gewih-
tete Dierenzbildung möglih.
6.2.1 Kompensation von hohfrequenten Störungen
Für den Fall von niht-bandbegrenzten bzw. unterabgetasteten Störungen ersheint
ebenfalls eine Artefaktkompensation möglih. Hierzu ist jedoh eine gleihzeitige
Abtastung mit vershiedenen Wellenlängen mit einer Farbkamera erforderlih. Eine
alternierende Abtastung der Farbkanäle mit einer S/W-Kamera im Zeitmultiplex-
Verfahren ist hier niht möglih.
Zur Kompensation der Störungen externer Beleuhtungseinüsse (z.B. 100 Hz Flim-
mern der künstlihen Raumbeleuhtung) kann ausgenutzt werden, dass diese Störun-
gen zumeist polyhromatish sind und niht selektiv einzelne Farbkanäle betreen.
Im Gegensatz dazu konnte bereits durh Simulationen (Abshn. 3.5.5) und auh
durh Messungen (Abshn. 6.2) gezeigt werden, dass zumindest das herzsynhrone
Perfusionssignal hauptsählih im grünen Wellenlängenbereih abgebildet wird.
Da der grüne Farbkanal somit das gesuhte Perfusionssignal und überlagerte Stö-
rungen enthält, der rote Farbkanal hingegen fast ausshlieÿlih das Störsignal, kann
das Perfusionssignal durh Subtraktion der beiden Kanäle rekonstruiert werden.
Diese Überlegungen gelten unabhängig von der Art und Frequenz der Störungen.
Auf Grund der untershiedlih starken Gewihtung der einzelnen Farbkanäle, z.B.
durh eine frequenzabhängige Empndlihkeit des Detektors, kann eine optimale
Reduktion der Störungen erst nah entsprehender Gewihtung des roten Farbka-
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Abbildung 6.6: Eine Analyse der Kurvenform ist anhand einer Vielzahl von ver-
shiedenen Parametern möglih. Die für Drukkurven spezizierten Parameter
könne analog auh für PPGISignale berehnet werden.
nals erfolgen. Eine optimale Gewihtung kann durh Minimierung der Signalenergie
des Dierenzsignals gefunden werden.
Abbildung 6.5 zeigt ein Beispiel für die Kompensation von hohfrequenten Stö-
rungen. Mit einer handelsüblihen digitalen Fotokamera (Canon PowerShot 85A)
wurde eine Videosequenz von etwa 30 s mit einer Abtastrate von 15 Bildern/s auf-
gezeihnet. Als einzige Beleuhtungsquelle wurde eine Glühlampe eingesetzt. Auf
Grund des 100 Hz Flimmern dieser Beleuhtung und AliasingEekten der zeitli-
hen Unterabtastung sind in allen Farbkanälen deutlihe Störungen zu beobahten.
Nah gewihteter Dierenzbildung zwishen grünem und rotem Farbkanal kann das
herzsynhrone Perfusionssignal deutlih erkannt werden. Für spezielle Anwendungs-
felder ersheint somit auh ein besonders einfahes PPGISystem, ohne spezielle
Beleuhtungseinheit und mit einfahsten Bilddetektoren, wie Webkamera, fotofähi-
gen Mobiltelefonen, et., möglih.
6.3 Analyse der herzsynhronen Pulsation
Zur Analyse der herzsynhronen Pulsation existieren eine Vielzahl von vershiedenen
Verfahren. Zumeist werden hierzu zunähst die langsamen Rhythmen um 0,3 und
0,1 Hz entfernt. Von dem verbleibenden Pulsationssignal können, neben Frequenz
und Amplitude, eine Vielzahl weiterer Parameter, die die Kurvenform beshreiben,
berehnet werden. Zu diesen gehören Pulsbreite (Breite bis zum 3 dB Abfall), Stei-
gung und Zeitdauer der Anstiegsanke, Abfall, Ausgeprägtheit der Dihrotie usw.
(vgl. [Awad et al. 2006℄). Abbildung 6.6 illustriert einige dieser Parameter. Alle Be-
rehnungen sind ohne Änderungen genauso auf PPGISignale anwendbar, wenn eine
ausreihend hohe Abtastrate gewährleistet wird.
Die Kurvenformanalyse wird übliherweise auf Signalen angewandt, die durh
Drukmessungen gewonnen werden. Daher empehlt es sih, zunähst die PPGI
Signalkurven zu invertieren, um eine drukrihtige Darstellung zu erhalten und
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Abbildung 6.7: BeatToBeatAnalyse eines Pulssignals für EKG und PPG
Aufnahmen. Eine Analyse des Pulsabstands kann sowohl mit EKG, als auh
mit PPGSignalen durhgeführt werden (links) und liefert ein zeitabhängiges
Variabilitätssignal (rehts).
somit eine gröÿtmöglihe Übereinstimmung der berehneten Parameter mit den in
der Medizin etablierten Gröÿen zu erhalten.
6.3.1 Variabilitätsanalyse von dermalen Perfusionssignalen
Eine detaillierte Auswertung des herzsynhronen Pulsationssignals und der Herzfre-
quenz oenbart eine ausgeprägte Variabilität des Herzshlags. So hat eine Herzrate
von 60 Shlägen pro Minute niht etwa einen Herzshlag pro Sekunde zur Folge, die
Zeitdierenz zwishen den Herzshlägen variiert vielmehr beispielsweise zwishen 0,8
- 1,2 s. Die Analyse der Herzratenvariabilität, auh BeatToBeatAnalyse genannt,
ist für die Diagnose des kardialen Systems und für viele weitere Fragestellungen von
groÿem Interesse [Mrowka et al. 2001, Javorka et al. 2000℄.
Übliherweise wird die BeatToBeatAnalyse auf EKGMessungen angewendet.
Hier kann die steile Flanke der R-Zake im harakteristishen QRSKomplex relativ
einfah erkannt werden und damit die Zeitdierenz zwishen aufeinanderfolgenden
Herzshlägen bestimmt werden (vgl. Abb. 6.7). Die Variabilität der so ermittelten
Zeitintervalle bildet die Grundlage für viele Algorithmen und Methoden zur Be-
urteilung der kardiovaskulären Regelmehanismen und auh des zentralen nervalen
Systems.
Prinzipiell kann die BeatToBeatAnalyse auh mit photoplethysmographishen
Messsignalen durhgeführt werden (Abb. 6.7). Obwohl die PPGDaten keine so
markanten Spitzen aufweisen wie das EKGSignal, konnten Algorithmen zur zu-
verlässigen Erkennung der einzelnen Herzshläge auh in PPGSignalen entwikelt
werden [Reddy 2001℄.
6.3.2 Korrelation zum EKG
Eine prinzipielle Eignung der PPGTehnik zur Analyse der Herzratenvariabilität
wurde durh simultane Messungen von EKG und zweikanaligen klassishen PPG
Sensoren überprüft. Die Aufnahmen erfolgten mit einer speziell entworfenen, mehr-
kanaligen Messshaltung, um eine synhrone und hohe Abtastrate von EKG und
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PPG zu erzielen [Reddy 2001℄. Für eine EKG Ableitung 1 nah Einthoven und
PPGMessungen an den Händen von gesunden Probanden konnten keine signikan-
ten Abweihungen zwishen den jeweils berehneten Herzratenvariabilitäten fest-
gestellt werden. Es konnten, sowohl bei Messungen in Ruhe als auh nah Bela-
stung Korrelationsfaktoren zwishen r=0,995 und r=0,997 (n=107) berehnet wer-
den [Hülsbush et al. 2003℄. Zumindest bei gesunden Probanden ersheint also
eine BeatToBeatAnalyse auh mit photoplethysmographishen Messdaten mah-
bar zu sein.
Prinzipiell ist dieses auh mit den kontaktlosen PPGIAufnahmen möglih. Von
den getesteten Kamerasystemen bietet jedoh nur die Logolux CMOS Kamera die
notwendige hohe Abtastrate. Hier ershwert allerdings der hohe Raushpegel eine
zuverlässige Erkennung der Pulsmaxima.
6.4 Kombinierte Zeit-Frequenz-Analyse
Häug weisen die registrierten Perfusionssignale sehr komplexe und transiente rhyth-
mishe Muster auf, so dass niht alle Signalharakteristika im Zeitbereih sihtbar
werden. Die starke Instationarität der Signale ershwert zudem eine Analyse mittels
FourierTransformation. Mit der FourierTransformation ist streng genommen nur
die Analyse stationärer Signale möglih. Wenn sih die Frequenzanteile des Signals
aber mit der Zeit ändern, bzw. zeitlih begrenzte Änderungen vorhanden sind, ent-
hält das FourierSpektrum keinerlei Informationen über zeitlihe Zusammenhänge.
Zur Veranshaulihung der Grenzen der FourierTransformation sind zwei Beispiel-
signale in Abbildung 6.9 angegeben, die allein anhand des FourierSpektrums niht
harakterisiert, bzw. eindeutig untershieden werden können. Eine Abhilfe kann die
KurzzeitFourierTransformation bieten, jedoh verringert sih die Frequenzauö-
sung und vor allem die Bandbreite auf Grund der Wahl fester Zeitfenster deutlih.
Falls z.B. ein Zeitfenster von 5 s gewählt wird, enthält dieses Fenster a. 5 herzsyn-
hrone Oszillationen, langsamere Signalanteile wie der 0,1 Hz Rhythmus können mit
diesem Zeitfenster jedoh niht analysiert werden.
Eine vielversprehende Möglihkeit zur erweiterten Darstellung und Analyse dieser
transienten Signale bietet die WaveletTransformation.
6.4.1 WaveletTransformation
Die WaveletTransformation wurde in den 80er Jahren von Grossmann und Morlet
entwikelt, um dynamishe Prozesse zu untersuhen [Astaf'eva 1996℄. Ihre ersten
Einsatzgebiete fand sie in der Seismologie und Klimaforshung, um die dort auf-
tretenden, stark niht-stationären Phänomene zu analysieren. Heutzutage ndet die
WaveletTransformation auh im medizinishen Bereih zunehmende Verbreitung,
da auh die meisten physiologishen Prozesse ebenfalls ein nihtstationäres Verhal-
ten aufweisen.
Die WaveletTransformation ermögliht die kombinierte Zeit-Frequenz-Darstellung
eines Signals. In der 3DDarstellung entspriht eine Ahse den Frequenzkomponen-
ten des Signals, während auf der anderen Ahse die Änderung dieser Komponenten
über der Zeit sihtbar ist.
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Die WaveletTransformation bezeihnet eigentlih eine ganze Familie von Trans-
formationen, bei der ein Zeitsignal g(t) durh eine Analysefunktion ψ(t) trans-
formiert wird. Die Funktion ψ(t), die auh Mother Wavelet genannt wird, ist
niht festgelegt, sondern es stehen eine Vielzahl von Analysefunktionen zur Ver-
fügung. Geeignete Funktionen müssen diversen Kriterien entsprehen, von denen
die wihtigste die Lokalisierung sowohl im Zeit- und als auh im Frequenzbereih ist
[Dremin et al. 2000℄.
Zur Analyse des Signals g(t) wird die Analysefunktion ψ(t) mit der Zeit vershoben
(durh den Parameter b) und zusätzlih durh den Faktor a skaliert. Hierdurh erhält
man einen Satz von Basisfunktionen
Ψa,b(t) = |a|−1/2 ψ
(
t− b
a
)
. (6.3)
Die kontinuierlihe WaveletTransformierte von g(t) erhält man dann durh
g˜(a,b) =
∫
∞
−∞
g(t)Ψ∗a,b(t) dt. (6.4)
Durh Anwendung dieser Transformationsvorshrift erhält man die 3DDarstellung
des Signals, bei der die Dimension b Informationen über die Zeit enthält. Die Di-
mension a beinhaltet die Skalierung der Analysefunktion, die invers proportional zur
Frequenz ist.
Das ursprünglihe Signal kann aus g˜ durh
g(t) = C−1ψ
∫ ∫
g˜(a,b)Ψa,b(t)
da db
a2
(6.5)
rekonstruiert werden, wobei der Normalisierungsfaktor Cψ durh die Form des Mo-
ther Wavelets festgelegt ist
Cψ =
∫
∞
−∞
∣∣∣ψ̂(ω)∣∣∣2 |ω|−1 dω. (6.6)
ψ̂ bezeihnet hierbei die FourierTransformierte von ψ.
Um die Transformation eines Signals vollständig zu beshreiben, muss auh die ge-
wählte Analysefunktion ψ(t) angegeben werden. Eine häug verwendete Funktion
ist die Morlet WaveletFunktion, die aus eine komplexen Sinuswelle besteht, die
durh eine Gaussfunktion moduliert ist (vgl. Abb. 6.8)
ψ(t) = e−t
2/2 (cos(ω0t)− i · sin(ω0t)) . (6.7)
Hierbei bestimmt der Parameter ω0 die Zeit- bzw. Frequenzauösung. Die Beziehung
zwishen Skalierung und Frequenz ist f = 2πω0/a.
Die Morlet Wavelet Funktion sheint für die Analyse der dermalen Perfusionssignale
besonders gut geeignet, da hier keine abrupten Signaländerungen auftreten und sie
eine gute Frequenzauösung bietet. Andere Analysefunktionen bieten eine höhere
Zeitauflösung für Störungen und Unstetigkeiten in Signalen, die jedoh bei physio-
logishen Signalen kaum auftreten. Weiterhin ist hier die Frequenzauösung deutlih
reduziert.
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Abbildung 6.8: Real- und Imaginärteil der komplexen Morlet Wavelet Funk-
tion. Ein oszillierender Anteil erlaubt eine Analyse von Frequenzeigenshaften,
gleihzeitig ist die Funktion begrenzt und erlaubt so eine zeitlihe Lokalisation
dieser Eigenshaften.
Abbildung 6.9 illustriert die Vorteile der WaveletAnalyse von niht stetigen Signa-
len im Vergleih zur Fourier-Transformation. Der zeitlihe Verlauf und die Änderung
der vershiedenen Frequenzanteile kann über der Zeit genau analysiert werden.
Wavelet Spektren von realen PPGISignalen in vershiedenen Darstellungsformen
können Abbildungen 6.11 und 7.9 entnommen werden.
6.4.1.1 WaveletFilter
Ein Beispiel für ein nihtlineares Bandpasslter mit zeitabhängiger Mittenfrequenz
wurde in Abshnitt 6.2 gezeigt. Hier sollte ein Signal mit bekannter, variierender Mo-
mentanfrequenz aus einer gestörten oder verraushten Aufnahme extrahiert werden.
Das WaveletSpektrum eines ungestörten Referenzsignals dient zur Bestimmung
der Instantanfrequenz, also der momentanen Pulsfrequenz. Sie kann jedoh auh
z.B. durh BeatToBeatAnalyse o.ä. bestimmt werden. Diese zeitvariable Pulsfre-
quenz ist im WaveletSpektrum als Bergkamm, der die lokalen Frequenzmaxima für
jeden Zeitpunkt verbindet, erkennbar.
Ein zeitvariantes WaveletFilter kann konstruiert werden, indem eine Maske erstellt
wird, die ein Frequenzintervall um die gefundene Instantanfrequenz erhält und al-
le anderen Bereih des Spektrums zu Null setzt. Im einfahsten Fall geshieht dies
durh eine Rehtekfunktion, aber auh stetige Fensterfunktionen wie z.B. Ham-
ming, Welh et. sind möglih
wHamming(f) = 0,54− 0,46·cos(2πf
F
), (6.8)
hierbei ist F die Fensterbreite.
Die Anwendung des Filters erfolgt durh Multiplikation der Maske mit demWavelet
Spektrum des gestörten Signals. Eine anshlieÿende inverse Transformation liefert
dann das gelterte Signal im Zeitbereih. In Abshn. 6.2 wurde die Instantanfre-
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Abbildung 6.9: Illustration der kombinierten Zeit und Frequenzdarstel-
lung mittels WaveletTransformation. Zwei untershiedlihe Beispielsignale
(oben) weisen ein ähnlihes FourierSpektrum auf (Mitte). Eine Wavelet
Transformation oenbart die grundsätzlih vershiedenen Signalharakteristika
(unten). Die Frequenzänderung eines Signals lässt sih eindeutig zeitlih zuord-
nen.
quenz aus einer ungestörten und hoh aufgelösten Simultanaufnahme extrahiert und
das gestörte Signal so aufbereitet. Wenn das zu lternde Signal eine ausreihende
Qualität besitzt, um die Instantanfrequenz des dominierenden Frequenzanteils im
Signal selbst zu bestimmen, kann ebenfalls eine deutlihe Verringerung des Rau-
shens erreiht werden. Abbildung 6.10 zeigt hierzu ein Beispielsignal vor und nah
Filterung. Lediglih die dominierenden Frequenzanteile bleiben erhalten, weitere Si-
gnalbestandteile und Raushen werden unterdrükt.
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Abbildung 6.10: Beispiel einer Signallterung mittels Wavelet
Transformation. Ein dominierender Frequenzanteil kann erhalten werden,
alle Anderen werden unterdrükt.
6.4.1.2 Artefakterkennung mit Hilfe der WaveletTransformation
Neben der Visualisierung instationärer Oszillationsmuster erlaubt die Wavelet
Transformation weiterhin auh die Erkennung von Artefakten in den Perfusions-
signalen. Ungestörte PPGISignale weisen im Allgemeinen starke Frequenzkompo-
nenten im Bereih um 0,1 - 0,15 Hz auf, einige Aufnahmen besitzen zusätzlih eine
respirationsbedingte Oszillation bei etwa 0,3 Hz. Der höhste zu erwartende Fre-
quenzanteil ist pulsationsbedingt und liegt unter Ruhebedingungen bei etwa 1 Hz.
Darüberhinaus auftretende, untypishe und zeitlih begrenzte Frequenzanteile, ge-
rade bei höheren Frequenzen, sind häug ein Anzeihen für Artefakte, die durh
Bewegungen des Messobjektes oder Beleuhtungsshwankungen auf Grund von Um-
gebunslihteinüssen hervorgerufen wurden. Diese Frequenzkomponenten lassen sih
häug im WaveletSpektrum identizieren und zeitlih lokalisieren.
Abbildung 6.11 zeigt ein Beispiel eines Perfusionssignals mit überlagerten Störungen.
Auf Grund des relativ hohen Raushanteils ist die zeitlih begrenzte Störung nur
shwer auszumahen. Im WaveletSpektrum sind die Artefakte jedoh deutlih an-
hand der erhöhten Amplitude des WaveletSpektrums oberhalb von 2 Hz erkennbar
und dem Zeitbereih ab der 25. Sekunde zuordnen. Die erkannten artefaktbehafte-
ten Signalabshnitte können dann unterdrükt werden, oder selektiv durh Filter
nahbehandelt werden.
6.5 Funktionelle, bildgebende Analyse von PPGISequenzen
Abgesehen von interaktiven Auswertungen der PPGIVideosequenzen durh manu-
elle Selektion von ROIs sind auh automatisierte Verfahren zur ähenhaften Dar-
stellung der dermalen Perfusion möglih. Ziel ist es letztlih, aus der Videosequenz
ein einzelnes Bild zu errehnen, das komplett die spezizierte funktionelle Perfusi-
onseigenshaft ortsaufgelöst abbildet.
Hierzu ist es erforderlih, zunähst einen aus den PPGISignalen extrahierbaren
Parameter zu denieren, der zur Visualisierung des lokalen Durhblutungsstatus
herangezogen werden kann. Ein erster naheliegender Parameter ist beispielsweise
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Abbildung 6.11: Artefakterkennung mit Hilfe der WaveletTransformation.
Links: Perfusionssignal mit Artefakten und zugehöriges FourierSpektrum.
Rehts: WaveletSpektrum. Die Artefakte können anhand der untypishen spek-
tralen Energieverteilung zu höheren Frequenzen klar im Zeitintervall 20 - 25 s
lokalisiert werden.
die Amplitude des Herzshlages. Diese kann relativ einfah aus einem bandpass
gelterten PPGISignal gewonnen werden, indem man die mittlere Dierenz aus
maximalem und minimalem Signal für ein gleitendes Zeitfenster von etwa 1 s be-
stimmt.
Mallat [Mallat 2001℄ shlägt als besonders einfah zu berehnenden und zur mitt-
leren Pulsamplitude proportionalen Parameter die absolute Variation vor
v =
∑ |g(t)− g(t− T )| . (6.9)
Alternative Parameter können die Pulsform, oder auh Signalanteile in weiteren Fre-
quenzbändern, speziell bei 0,3 Hz (Atmung) und 0,1 Hz (Vasomotion), beshreiben.
Nah Festlegung eines beliebigen Parameters zur funktionellen Visualisierung der
lokalen Perfusion wird automatish eine ROI in einer Bildeke platziert, für die das
Durhblutungssignal abgeleitet wird. Aus diesem PPGISignal wird nah evtl. Fil-
terung der spezizierte Parameter berehnet und die markierte Region wird anhand
des Parameters und einer vorgegebenen Farbskala eingefärbt. In einem nähsten
Shritt wird die ROI auf einen benahbarten Bildbereih vershoben und wieder-
um die funktionelle Gröÿe berehnet. Diese Region wird dann ebenfalls eingefärbt.
Dieser Vorgang wiederholt sih, bis der gesamte Bildbereih abgearbeitet ist. Das
resultierende funktionelle Abbild der Hautregion enthält keinerlei Abhängigkeiten
mehr von morphologishen Eigenshaften der PPGISequenz, sondern visualisiert
ausshlieÿlih den durh den selektierten Parameter harakterisierten Perfusionssta-
tus. Abbildung 6.12 illustriert den verwendeten Algorithmus.
Auf Grund des Pixelraushens ist die minimale Gröÿe der ROIs beshränkt. Eine hö-
here Qualität der funktionellen Abbildung kann jedoh durh Überlappung der ROIs
erreiht werden. Bei einer Videosequenz mit einer Gröÿe von 256x256 Bildpunkten
und einer ROI Gröÿe von 8x8 Pixeln kann, statt einer Auflösung von 32x32 Pixeln
für die funktionelle Perfusionsabbildung, eine Auflösung von 242x242 Bildpunkten
erzielt werden, wenn die maximal möglihe Überlappung der ROIs gewählt wird.
6.5. Funktionelle, bildgebende Analyse von PPGISequenzen 79
 
 
0.34
0.55
0.76
0.97
1.18
1.39
30 35 40 45 50−0.5
0
0.5
Zeit / s
Am
pl
itu
de
 / 
PP
G
 %
Pulsamplitude: 0.34 PPG %
 
 
0.34
0.55
0.76
0.97
1.18
1.39
30 35 40 45 50−0.5
0
0.5
Zeit / s
Am
pl
itu
de
 / 
PP
G
 %
Pulsamplitude: 0.87 PPG %
 
 
0.34
0.55
0.76
0.97
1.18
1.39
30 35 40 45 50−0.5
0
0.5
Zeit / s
Am
pl
itu
de
 / 
PP
G
 %
Pulsamplitude: 0.21 PPG %
Abbildung 6.12: Algorithmus zur automatishen Abbildung des funktionellen
Perfusionsstatus. Abgebildet sind drei Momentaufnahmen mit automatisher
Platzierung der ROIs, dem gelterten PPGISignal mit der jeweils berehneten
skalaren Durhblutungsstärke und der farblihen funktionellen Darstellung der
Hautdurhblutung.
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Abbildung 6.13: Funktionelle Abbildung eines Unterarms anhand der Quanti-
zierung der Pulsamplitude. Eine erhöhte Perfusion auf Grund der Behandlung
mit einer durhblutungssteigernden Salbe im markierten Hautareal kann deutlih
erkannt werden. Die Pulsamplitude steigt von einem durhshnittlihen Wert
von 0,3 PPG % auf das bis zu 4 fahe.
Eine weitere Option ist die Verwendung von Fensterfunktionen an Stelle von qua-
dratishen ROIs
W (x′,y′) =
1
|x′/σ|4 + 1 ·
1
|y′/σ|4 + 1 . (6.10)
Hierbei werden die Signalbeiträge benahbarter Bildpunkte mit zunehmendem Ab-
stand immer shwäher gewihtet. Somit wird eine zu starke Vershmierung der
ortsaufgelösten Perfusionsdaten verhindert. Der Parameter σ speziziert hierbei die
Breite der Fensterfunktion. Die Verwendung dieser Fensterfunktion erlaubt eine
PPGISignal Berehnung für jeden einzelnen Bildpunkt unter Berüksihtigung der
lokalen Umgebung und somit die Berehnung von funktionellen Perfusionskarten in
voller Auflösung der PPGISequenz.
Abbildung 6.13 zeigt die funktionelle Abbildung der Durhblutungsintensität für
einen Unterarm. In dem markierten Hautareal wurde eine durhblutungssteigernde
Salbe aufgetragen und etwa 7 Minuten nah Anwendung eine PPGISequenz von
etwa 30 s Dauer aufgezeihnet. Durh die funktionelle Abbildung der Pulsamplitude
kann die im behandelten Hautareal deutlih gesteigerte Durhblutung klar erkannt
werden.
An Stelle der ortsaufgelösten Visualisierung der herzsynhronen Signalamplitude
können auh beliebige weitere Charakteristika der lokalen PPGISignale berehnet
werden, beispielsweise die Intensität langsamer Perfusionsrhythmen im Bereih um
0,3 oder 0,1 Hz. Ein Beispiel zeigt Abb. 6.14. Hier wurde die Amplitude der Oszil-
lationen um 0,3 Hz visualisiert. In der funktionellen Darstellung werden netzartige
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Abbildung 6.14: Funktionelle Abbildung einer Hand mittels Quantizierung
von langsamen Oszillationen um 0,3 Hz. In der funktionellen Darstellung wer-
den netzartige Gefäÿstrukturen sihtbar, die für Frequenzen um 0,3 Hz eine
verminderte Amplitude aufweisen.
Gefäÿstrukturen sihtbar, die in der optishen Ansiht niht vorhanden sind. Sie he-
ben sih allein durh ihre funktionellen Eigenshaft  eine verminderte Amplitude
bei Frequenzen um 0,3 Hz  ab.
6.6 Langsame, rhythmishe Blutvolumenvershiebungen
Die Auswertungen der langsamen Oszillationen um 0,1 Hz werden dadurh er-
shwert, dass sie sehr unregelmäÿig und instationär sind. Reproduzierbare Messun-
gen mit identishen Perfusionsmustern sind kaum möglih. Weiterhin weisen sie eine
starke örtlihe Variation auf. Selbst eng benahbarte Hautregionen zeigen deutlihe
Untershiede in der langsamen Rhythmik (Abb. 6.15). Diese Oszillationen sheinen
einer ausgeprägten lokalen und autonomen Regulation zu unterliegen.
Während vershiedener Messreihen konnte mit Hilfe des kamerabasierten PPG
Imaging erstmals ein neues, bisher in der Literatur niht beshriebenes Phänomen
von verteilten rhythmishen Blutvolumenvershiebungen beobahtet werden. Spe-
ziell bei Messungen an der Stirn mehrere Probanden konnten lokal begrenzte und
synhronisierte Blutvolumenwolken registriert werden. Abbildung 6.16 zeigt ein
typishes Beispiel mit Momentaufnahmen, die im Abstand von jeweils 1 s gemaht
wurden. Aus einer sheinbar unstrukturierten Hautdurhblutung (t=128 s) formt
sih ein regional begrenztes Gebiet mit hoher Lihtintensität, also geringem Blut-
volumen (t=129-131 s). Dieses Gebiet sheint leiht über die Stirn zu wandern und
löst sih danah wieder auf (t=132-133 s). Der beshriebene Eekt, der Bewegung
von Perfusionsmustern über die Haut, kommt auf Grund von lokal synhronisierten,
jedoh phasenvershobenen, besonders ausgeprägten langsamen Rhythmen um 0,1
Hz zu Stande.
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Abbildung 6.15: Perfusionsmuster mit ausgeprägten Vasomotionsrhythmen an
einer Stirn. Selbst eng benahbarte Hautregionen weisen deutlih untershiedli-
he Rhythmen bei Frequenzen um 0,1 Hz auf.
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Abbildung 6.16: Verteilte, rhythmishe Blutvolumenvershiebungen auf einer
Stirn. Dargestellt sind Einzelbilder einer tiefpass-gelterten PPGISequenz im
Abstand von jeweils 1 s. Auf Grund von lokalen Synhronisationsprozessen der
langsamen Vasomotionsrhythmen sind vershiedene zusammenhängende Gebie-
te mit gleiher lokaler Blutfülle erkennbar, die sheinbar über die Stirn wandern.
Diese rhythmishen und wolkenartigen Blutvolumenvershiebungen konnten wieder-
holt an mehreren Probanden beobahtet werden. Eine medizinishe Deutung dieses
beshriebenen Phänomens kann jedoh im Rahmen dieser Arbeit niht gegeben wer-
den.
KAPITEL 7
Klinishe Validierung
In diesem Abshnitt soll die Eignung des PPGISystems und der im Kapitel 6 vorge-
stellten Analysewerkzeuge für den klinishen Einsatz anhand von ausgewählten me-
dizinishen Einsatzgebieten überprüft werden. Hierbei handelt es sih um vorläuge
erste Ergebnisse, teilweise auh in Form von Pilotstudien. In vielen der vorgestellten
Bereihen bietet die PPGITehnik ein vielversprehendes Potential für zukünfti-
ge Anwendungen und ersheint oftmals als wertvolle ergänzende Diagnosemethode
geeignet.
7.1 Venöse Messungen
Eine Anwendung des PhotoplethysmographieImaging für venöse Messungen ist auf
Grund der hier zu erwartenden groÿen Signalamplituden relativ unkritish. Wenn
die Shwankungen des Umgebungslihts, etwa durh Änderung der Sonneneinstrah-
lung, niht zu groÿ sind, kann für diese Messungen sogar auf die Abdunklung des
Raumes und das Ausshalten der Raumbeleuhtung verzihtet werden. Bei Bedarf
kann, wegen nur geringen Anforderungen an die zeitlihe Auflösung, auh mit langsa-
meren Kamerasystemen eine Kompensation des Umgebungslihts durh hell/dunkel
Messungen im Zeitmultiplexverfahren vorgenommen werden. Dies kann den medizi-
nishen Einsatz der PPGITehnik deutlih vereinfahen. Auh ersheint gerade für
venöse Anwendungen der Einsatz von preisgünstigeren Kameras, wie einer MiniDV
Kamera oder der CMOS HDRC4Kamera, geeignet.
7.1.1 Venenfunktionsprüfung, Muskelpumpentest
Eine bereits etablierte und weltweit klinish eingesetzte Methode zur Beurteilung
der Funktion der Venenklappen der unteren Extremitäten ist der Muskelpumpen-
test (MPT), bei dem bisher ausshlieÿlih klassishe PPGSensoren verwendet wer-
den. In diesem standardisierten Test führt der Patient sitzend 8 Dorsalextinktionen
(Wippen mit dem Fuÿ, Gaspedalbewegungen) innerhalb von 16 s aus. Durh die
Muskelkontraktionen wird über die Muskelpumpe das venöse Blut aus den Beinve-
nen abgepumpt. Im Zusammenspiel mit den Venenklappen, die als Ventil fungieren,
kommt es zu einem gerihteten Blutuss in Rihtung Herz. Fehlen die Venenklap-
pen, oder sind diese defekt, fällt das Blut direkt nah der Bewegung durh die Vene
wieder zurük. Dieser venöse Reux ist pathologish und muss behandelt werden.
Zur Diagnose und als einfahe Sreeningmaÿnahme wird ein PPGSensor an der
Haut befestigt, der die durh die Pumpbewegungen verursahte Blutvolumenabnah-
me als Signalanstieg registrieren (vgl. Abb. 7.1). Ein Rükstrom des Blutes am Ende
der Bewegungsphase wird als Signalabnahme registriert.
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Abbildung 7.1: Venöse Entleerungs- und Auffüllkinetik während des Muskel-
pumpentests. Während der Bewegungsphase wird eine Blutmenge V0 aus den
Beinvenen abgepumpt, nah der Wiederauffüllzeit von T0 ab der 20. Sekunde
wird der ursprünglihe Blutgehalt im Bein wiederhergestellt.
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Abbildung 7.2: Ortsaufgelöster Muskelpumpentest eines kranken Beines mit
funktioneller Auswertung. Dargestellt ist die Wiederauffüllzeit T0. Groÿe Berei-
he des Beines weisen einen unauffälligen Wert von T0 > 25 s auf. Gerade im
Bereih des Wadenmuskels sind jedoh Wiederauüllzeiten kleiner als 20 s zu
erkennen, was ein Anzeihen für venöse Insuzienz sein kann.
Von entsheidender Bedeutung für die Diagnose der Venenklappenfunktion ist die
venöse Pumpleistung V0, also die durh das Bewegungsmanöver abgepumpte Blut-
menge und die Wiederauffüllzeit T0, die benötigt wird, um die Blutfülle des Aus-
gangszustands zu erreihen. Bei Venengesunden erfolgt eine langsame Wiederauf-
füllung mit T0 > 25 s. Bei Fehlfunktion der Venenklappen kommt es jedoh zu
Reuxen, die sih in einer verkürzten Wiederauffüllzeit niedershlagen. Der Shwe-
regrad dieser venösen Insuzienz kann über die Parameter T0 und V0 quantiziert
werden.
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Dieser SreeningTest ist mit den klassishen PPGSensoren sehr einfah und exi-
bel durhführbar. Da jedoh nur intergrale Gröÿen des gesamten Beines gemessen
werden können, muss eine Lokalisation der defekten Venenklappen mit Hilfe weiterer
Untersuhungsmethoden, wie z.B. Ultrashall, vorgenommen werden.
Eine deutlihe Verbesserung in der Lokalisation, bei gleihzeitiger Eignung als Sree-
ning Methode, kann beim Einsatz des PPGImaging erwartet werden. Zur Messung
wird durh geeignete Objektiveinstellung ein groÿer Teil des Untershenkels beob-
ahtet und eine Bildsequenz aufgezeihnet. Nah dem Bewegungsmanöver kann dann
für die gesamte abgebildete Hautregion simultan die lokale Entleerungs- und Wie-
derauffüllkinetik berehnet und ausgewertet werden. Die durh diese kontaktlose
Messung ermittelten Kurven lassen sih analog zu den klassishen PPGAufnahmen
auswerten. Als groÿer Vorteil ergibt sih die Möglihkeit der Messung direkt inner-
halb von Wunden (z.B. Ulus Cruris). In Folge der hier herrshenden unzureihenden
Perfusion kann mit einer deutlih untershiedlihen Auffüllkinetik gerehnet werden.
Eine funktionelle Visualisierung der Parameter T0 und V0 nah Abshnitt 6.5 er-
laubt niht nur die Erkennung von venösen Insuzienzen, sondern ermögliht auh
ihre Lokalisation, bzw. Eingrenzung. Abbildung 7.2 zeigt eine Beispielmessung an
einem kranken Bein inl. ortsaufgelöster Auswertung. Aufgetragen ist die Wieder-
auffüllzeit T0 als funktioneller Parameter. Im unteren Teil des Untershenkels, in
dem auh die standardisierte Messstelle liegt, können Wiederauüllzeiten von etwa
40 s gemessen werden, was einem gesunden, unauffälligen Bein entspriht. Im Be-
reih des Wadenmuskels sinkt T0 jedoh auf Werte unter 25 s ab, was ein Zeihen
für venöse Insuzienz sein kann. Eine deutlihe Begrenzung der Auffälligkeiten auf
Bereihe des Wadenmuskels kann ausgemaht werden.
Dieses Beispiel belegt den deutlihen Vorteil der PPGITehnik: durh die ortsauf-
gelöste Messung können niht nur untypishe Messergebnisse auf Grund von ungün-
stiger Wahl des Messortes vermieden werden, sondern der diagnostishe Wert der
MPTUntersuhung kann deutlih erhöht werden, da gleihtzeitig eine Lokalisation
der Krankheitsursahe ermögliht wird.
7.1.2 Blutvolumenvershiebungen unter Hyper- und Mikrogravitation
Eine im Bereih der Grundlagenforshung angesiedelte Messung von Blutvolumen-
vershiebungen unter veränderten Gravitationsbedingungen konnte im Rahmen der
7. und 8. Parabelugkampagne des Deutshen Zentrums für Luft- und Raumfahrt
(DLR) durhgeführt werden. Ziel der Versuhsreihen war es, Flüssigkeitsvershie-
bungen entlang der Körperahse unter Shwerelosigkeit zu untersuhen. Unter nor-
malen Gravitationsbedingungen auf der Erdoberähe von 1 g (Erdbeshleunigung
von 9,81 m/s
2
) benden sih etwa 60 % des Blutes im venösen System der unteren
Extremitäten. Während eines Raumuges verteilt sih jedoh diese Blutmenge, in
Folge der fehlenden Erdgravitation, gleihmäÿig im gesamten Körper der Astronau-
ten. Diese für den menshlihen Körper ungewohnte hämodynamishe Verteilung
führt zu vielfältigen Beshwerden der Astronauten, wie Übelkeit, Shwindelgefühl,
Seh- und Shlafstörungen, et.. Eine Adaption des menshlihen Körpers kann bis
zu 10 Tage dauern.
Qualitativ ist das Phänomen der Flüssigkeitsvershiebungen entlang der Körperah-
se seit langem bekannt. Es konnte u.a. bereits während zwei NASA- Missionen 1988
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Abbildung 7.3: Flugmanöver des Airbus A300 ZEROG. Durh eine parabel-
förmige Flugbahn kann für eine Zeitdauer von etwa 20 s im Inneren nahezu
Shwerelosigkeit erzeugt werden.
(Quelle: Deutshes Zentrum für Luft- und Raumfahrt)
nahgewiesen werden, indem ein verringerter Beinumfang der Astronauten während
der Missionen gemessen wurde. Gleihzeitig konnten Shwellungen im Kopfbereih
auf Grund der Überblutung visuell registriert werden. Bislang konnte jedoh noh
niht geklärt werden, ob es sih hierbei hauptsählih um Blutvolumenvershiebun-
gen handelte, oder ob auh zusätzlih Diusionsprozesse zu einer erhöhten extra-
zellulären Wassereinlagerung und damit zu einer Flüssigkeitsvershiebung führen
[Gerzer et al. 2001℄. Zur Klärung dieser Fragestellung wurden während der DLR
Parabelugmissionen in Bordeaux (September 2005) und Köln (Mai 2006) in Koope-
ration mit dem Zentrum für Weltraummedizin der Charité Berlin ein Experiment
mit dem Titel Visualizing and Quantifying Rapid uid shifts along the body axis
in humans during paraboli ights durhgeführt.
Abgesehen von einem Weltraumaufenthalt lassen sih kurze Shwerelosigkeitspha-
sen auh an Bord von Flugzeugen erzeugen, wenn diese spezielle Parabelugmanöver
(vgl. Abb. 7.3) durhführen. Um eine Shwerelosigkeitsphase von etwa 20 s zu errei-
hen, folgt das Flugzeug einer parabelförmige Flugbahn. Ausgehend von einer Flug-
höhe von 6100 m iegt das Flugzeug zunähst mit Maximalgeshwindigkeit steil nah
oben, der Winkel beträgt dabei bis zu 47
◦
. Während dieser Flugphase herrsht im
Inneren des Flugzeugs eine Shwerkraft von etwa 1,8 g. Anshlieÿend wird der Trieb-
werksshub soweit gedrosselt, dass lediglih der Strömungswiderstand des Flugzeugs
ausgeglihen wird. Zudem wird durh einen leiht veränderten Neigungswinkel des
Flugzeuges auh der Strömungsauftrieb kompensiert. Da keine externen Kräfte auf
das Flugzeug einwirken, bzw. diese kompensiert werden, bendet sih das Flugzeug
physikalish gesehen im freien Fall. Als Folge herrsht während dieser Flugphase im
Inneren des Flugzeug nahezu Shwerelosigkeit, die Gravitation beträgt weniger als
0,02 g. Im Anshluss an diese Flugphase herrsht während des Abfangens des Flug-
zeuges auf seine Ausgangshöhe wiederum eine erhöhte Shwerkraft von etwa 1,8 g.
Die Dauer der Parabel und damit auh die Dauer der Mikrogravitationsphase ist
durh die Minimal- und Maximalgeshwindigkeit des Flugzeugs begrenzt. Der Air-
bus A300 Zero-G der Europäishen Weltraumagentur ESA erlaubt eine maximale
Mikrogravitationsphase von etwa 22 Sekunden.
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Abbildung 7.4: Versuhsaufbau zur Messung von Flüssigkeitsvershiebungen
im Airbus A300 ZERO-G. Der Experimentaufbau besteht aus Kontrollrehnern
und einem optish abgeshirmten Aufbau, in dem sih mit Hilfe einer Kamera
Durhblutungsmessungen an der Stirn eines Probanden durhführen lassen.
Ziel des durhgeführten Experiments war es zu untersuhen, ob bereits diese kurze
Zeitdauer von etwa 20 s der untershiedlihen Gravitationsbedingungen ausreiht,
um Flüssigkeitsvershiebungen im menshlihen Körper hervorzurufen, und auh ob
diese nahgewiesen werden können. Hierbei wurde während der Parabelugmanöver
an vershiedenen Probanden Messungen der Blutvolumenänderung mit dem PPG
Imaging Verfahren an der Stirn und auh mit klassishen PPGSensoren an den
Shläfen und den Untershenkeln gemessen. Abbildung 7.4 zeigt den Experiment-
aufbau an Bord des Airbus A300 ZERO-G. Da aus Siherheitsgründen, und um die
weiteren Experimente an Bord des Airbus ZERO-G niht zu behindern, das Um-
gebungsliht niht abgedunkelt werden konnte, wurde ein durh shwarze Vorhänge
abgedunkelter Experimentaufbau angefertigt, der eine teilweise optishe Abshot-
tung des Messareals erlaubte.
Aus praktishen Gründen erfolgte die Messung der Stirndurhblutung mit Hilfe des
PPGI und zweier PPGKanäle an einem liegenden Probanden. Der Experimentauf-
bau vereinfahte sih hierdurh stark
1
. Weiterhin wurden so Messungen der Haut-
shihtdike mittels Ultrashallsensoren der Experimentpartner des Charité Berlin
am selben Probanden ermögliht.
7.1.2.1 Messergebnisse
Da das Flugzeug manuell gesteuert wird, und es auh auf Grund von Turbulenzen
zu Abweihungen von der idealen Parabelugbahn kommen kann, wird hierdurh
die Mikrogravitationsqualität verringert. Um die Qualität beurteilen zu können und
auh um eine Zuordnung der Durhblutungsmuster zu den einzelnen Flugphasen
1
Alle Aufbauten an Bord des Flugzeuges müssen eine Siherheitsüberprüfung bestehen und für
eine maximale Beshleunigung von 9 g ausgelegt sein. Der vibrationsfreie Aufbau einer geneigten
Liegeähe ershien, auh auf Grund der fehlenden vorexperimentellen Testmöglihkeiten, als zu
groÿes tehnishes Risiko für das Gesamtexperiment.
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Abbildung 7.5: Typisher PPGISignalverlauf während einer Parabel. Unten:
Gravitation an Bord des Flugzeugs, oben: PPGIPerfusionssignal, gemessen an
der Stirn eines Probanden. Ein Ansteigen des Signals kann während der Hyper-
gravitationsphase deutlih erkannt werden. Während der Mikrogravitationspha-
se erfolgt dagegen mit Absinken des Signals eine Blutvershiebung in Rihtung
Kopf.
zu bekommen, wurde die Gravitation im Flugzeuginneren in Rihtung Flugzeugbo-
den und auh in Flugrihtung mit einem zweiahsigen Aelerometer aufgezeihnet.
Die Gegenüberstellung aller Perfusionsdaten mit den jeweiligen tatsählih gemes-
senen Gravitationsverläufen ersheint sinnvoll, um zwishen Artefakten und durh
Gravitationsänderung hervorgerufenen Blutvolumenshwankungen untersheiden zu
können.
Abbildung 7.5 zeigt einen typishen PPGISignalverlauf während einer Parabel. Un-
ten ist der durh das Aelerometer gemessene Gravitationsverlauf in Rihtung Flug-
zeugboden dargestellt. Die etwa 20 sekündigen Hyper- und Mikrogravitationsphasen
können eindeutig detektiert werden. Eine Blutvolumenänderung an der Stirn kann
im Messsignal eindeutig erkannt werden, sie erfolgt nahezu ohne Zeitverzögerung.
Während der Hypergravitationsphase steigt das Signal um etwa 2,5 %. Während der
Mikrogravitationsphase kann dagegen mit dem Absinken des PPGISignals um etwa
-3 % gegenüber Normalbedingungen, ein erhöhtes Blutvolumen im Stirnbereih re-
gistriert werden. Die erwarteten Blutvolumenvershiebungen konnten also eindeutig
nahgewiesen werden.
Für alle Probanden zeigten sih bei Messungen mit langwelligerem InfrarotLiht
deutlih gröÿere Blutvershiebungen, als bei Messungen mit grünem Liht. Dies
lässt sih dadurh erklären, dass mit infrarotem Liht hauptsählih die gröÿeren
und tiefer liegenden Gefäÿe abgebildet werden. In diesen ist mehr Blutvolumen ge-
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Abbildung 7.6: Individuell untershiedlihe Kinetik der Blutvershiebungen.
Aus einem untershiedlihen Abfall der Kurve zu Beginn der Mikrogravitation,
kann eine untershiedlihe Flussgeshwindigkeit abgeleitet werden. Dargestellt
ist jeweils zusätzlih eine für diesen Bereih angenäherte Exponentialfunktion
mit zugehörigem Exponenten.
speihert und es tritt eine relativ starke Blutvolumenvershiebung auf. In der mit
grünem Liht abgebildeten Mikrozirkulation ist diese wegen der geringeren gespei-
herten Blutmenge niht so stark sihtbar.
Zur Untersuhung des erwartungsgemäÿ sehr starken hydrostatishen Einusses auf
die Blutvolumenvershiebungen wurden auh begleitende Messungen mit klassishen
PPGSensoren am Experiment-Operator in untershiedlihen Position durhgeführt:
90 7. Klinishe Validierung
Rükenlage, kniend, stehend. Entsprehend den Erwartungen konnte in stehender
Position die gröÿte Blutvolumenvershiebung registriert werden, da in diesem Fall
die Shwerkraftänderung entlang der langen Körperahse stattfand. In kniender Po-
sition konnte eine verringerte Signalamplitude und damit eine geringere Blutvolu-
menvershiebung beobahtet werden. Wie von den medizinishen Projektpartnern
erwartet, konnte bei allen Probanden auh in Rükenlage eine Blutvolumenvershie-
bung nahgewiesen werden. Obwohl hier eine Shwerkraftänderung nur senkreht
zur langen Körperahse stattfand, trat hier eine Blutvolumenvershiebung entlang
dieser Ahse auf. Eine physiologishe Erklärung für dieses Phänomen kann an dieser
Stelle niht gegeben werden und soll mit den medizinishen Kooperationspartnern
weiter erörtert werden.
Generell lieÿen sih bei allen Probanden Blutvolumenvershiebungen nahweisen,
jedoh war eine relativ groÿe individuelle Shwankungsbreite zu beobahten. Beson-
dere Untershiede zeigten sih insbesondere in der Kinetik der Blutvolumenvershie-
bung. Die Änderung der PPGISignale, und damit eine Blutvolumenvershiebung,
setzte zwar nahezu zeitgleih mit den veränderten Gravitationsbedingungen ein, die
Steigung der Kurve an dieser Stelle, und damit die Flussgeshwindigkeit, war je-
doh bei den vershiedenen Probanden deutlih untershiedlih. Während bei vielen
Probanden eine Blutvolumenumverteilung bereits nah etwa 5 s abgeshlossen war,
dauerte der Vershiebungsprozess bei anderen Probanden auh 10 bis 15 s. Abbil-
dung 7.6 zeigt typishe Beispiele, zusammen mit den Exponenten der angenäherten
Exponentialfunktion. Dieser Exponent beshreibt die Flussgeshwindigkeit der Blut-
vershiebungen.
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass das Experimentziel der Erfassung
und Analyse der Blutvolumenvershiebungen sehr gut gelungen ist. Eindeutige und
wiederholbare Messungen erlauben sogar statistishe Analysen und eine Korrelation
mit den, vom Experimentpartner durhgeführten, Messungen der Hautshihtdike.
Zusätzlihe erhote verteilte Perfusionsmuster, wie sie in Abshn. 6.6 beshrieben
sind und die den Einsatz der ortsaufgelösten Messtehnik zwingend erfordert hätten,
konnten bei der bisherigen Datenanalyse jedoh niht gefunden werden.
7.2 Arterielle Messungen
7.2.1 Vitalparameterbestimmung in der Neonatologie
Auf Grund des kontaktlosen Messprinzip eignet sih die PPGITehnik auh
zur nihtinvasiven Überwahung von Vitalparametern im stationären Einsatz. In
Kooperation mit der Neonatologie der Uniklinik Tübingen wurde daher die Eignung
der PPGITehnik zum kontaktlosen VitalparameterMonitoring von Neu- und
Frühgeborenen untersuht.
In Deutshland kommen fast 6 % aller Neugeborenen zu früh zur Welt. Die Lebens-
fähigkeit von Frühhen beginnt zwishen der 23. und 24. Shwangershaftswohe,
wenn die Neugeborenen ein Geburtsgewiht von 500 Gramm haben. Frühhen, die
nah der 28. Wohe geboren werden, haben heutzutage eine Überlebenswahrshein-
lihkeit von 90 %. Gerade bei sehr früh entbundenen Babys sind jedoh viele Organe
noh niht vollständig entwikelt und der junge Körper ist noh unzureihend auf
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Abbildung 7.7: Kontaktlose PPGIMessung zum Vitalparametermonitoring
an einem Neugeborenen. Die Perfusionsmessung kann durh die transparenten
Inkubatorwände hindurh erfolgen.
die Eigenständigkeit vorbereitet. Daher werden die Frühhen zunähst in rundum
geshlossenen Inkubatoren, die die Umgebungstemperatur konstant auf 36
◦
C re-
geln und die Babys vor vielen Umgebungseinüssen abshirmen, behutsam an die
neue Umgebung angepasst. Auf Grund häug auftretender Komplikationen werden
zudem diverse Vitalparameter wie Puls, Atmung, Sauerstosättigung und teilwei-
se auh der Blutdruk kontinuierlih auf der Intensivstation überwaht, um dem
Frühgeborenen die gröÿtmöglihe medizinishe Betreuung zu gewähren. Zum Ein-
satz kommen hierbei für gewöhnlih nihtinvasive, jedoh kontaktbehaftete Sensoren
wie EKG, Brustgurt, SpO2Sensoren und auh Blutdrukmanshetten.
In einem Pilotversuh wurde versuht, vershiedene Vitalparameter auh
völlig kontaktlos mit Hilfe des PhotoplethysmographieImaging zu erfassen
[Vagedes et al. 2004℄. Hierzu wurden zusätzlih zum Intensivmonitoring Messun-
gen mit dem PPGISystem durhgeführt. Es wurde fahrbar auf einem Instrumen-
tentish aufgebaut und konnte so zu vershiedenen Inkubatoren bewegt werden. Die
Messung erfolgte durh Aufnahme des Kopfes des Neugeborenen durh die transpa-
renten Inkubatorwände hindurh (Abb. 7.7). Somit mussten die Neonaten niht aus
der geshützten Umgebung genommen werden und konnten sogar ungestört weiter-
shlafen.
Auf Grund der besonders sensiblen Messbedingungen auf der Intensivstation konn-
ten vershiedene PPGIEinstellungen niht optimal vorgenommen werden. So konn-
te der Kopf der Kinder oftmals niht optimal vor dem Kameraobjektiv platziert
werden, das Umgebungsliht konnte während des normalen Betriebs der Intensiv-
station niht vollständig abgedunkelt werden und es kam durh Bewegungen des für
den Betrieb der Station notwendigen Pegepersonals zu Shattenwürfen und damit
zu Shwankungen des Umgebungslihts. Dies hatte weitere Einbuÿen in der Signal-
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Abbildung 7.8: PPGIAufnahme eines Neugeborenen während des Shlafs.
Für die markierte Region wurde das dargestellte PPGISignal berehnet. Im
Perfusionssignal lassen sih sowohl die Atmung bei etwa 0,5 Hz, als auh der
Herzshlag bei a. 2 Hz erkennen.
qualität und Artefakte zur Folge. Zusätzlih entstehen an den Inkubatorwänden
unvermeidbare Reexionen von etwa 4 % (Brehungsindex nPlexiglas = 1,49). Somit
konnte niht die volle Beleuhtungsintensität der Hautareale erzielt werden. Auh
das zurükgestreute optishe Signal wird hierdurh geshwäht und vershlehtert
die Ausnutzung der Kameradynamik zusätzlih.
Trotz der suboptimalen Messumgebung konnten Perfusionssignale von allen unter-
suhten Säuglingen abgeleitet werden. Aus diesen Signalen konnten sowohl atmungs-
als auh herzsynhrone Rhythmen extrahiert werden. Abbildung 7.8 zeigt eine Bei-
spielaufnahme. Für die selektierte ROI auf der Stirn des Babys konnte das darge-
stellte Perfusionssignal abgeleitet werden. Der Puls liegt bei etwa 2 Hz und besitzt
nur eine relativ geringe Amplitude, die Atmung lässt sih hingegen als sehr ausge-
prägter Rhythmus mit etwa 0,5 Hz erkennen. Diese hohen Frequenzen für Atmung
und Puls sind typish für Neugeborene, erst mit zunehmendem Alter sinken diese
Werte auf für Erwahsene typishe Bereihe von etwa 0,3 Hz für die Respiration und
etwa 1 Hz für den Puls.
Da die Regelungsmehanismen bei Neugeborenen für die vershiedenen Körper-
funktionen noh niht so ausgeprägt sind, weisen sowohl Atmung als auh Puls eine
starke Variabilität auf. Für eine frequenzaufgelöste Analyse der Vitalparameter
ersheint daher die Wavelet-Transformation am geeignetsten. In Abb. 7.9 ist das
Wavelet-Spektrum eines Perfusionssignals zusammen mit der Darstellung im Zeit-
und auh Frequenzbereih abgebildet. Auh hier sind im Frequenzbereih um 0,5 Hz
die Atmung und bei 2 Hz der Herzshlag erkennbar. Eine zeitlihe Variation der
Atem- und auh Pulsfrequenz kann ebenfalls beobahtet werden.
Ein generell groÿes Problem bei den PPGIAufnahmen von Neugeborenen waren
Bewegungsartefakte. Die Babys sind niht immer kooperativ und bewegen sih zum
Teil sehr stark. Als optimal hat sih die Messung während der relativ häugen Shlaf-
perioden der Neugeborenen erwiesen. Jedoh kam es auh hier, in Folge der Respira-
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Abbildung 7.9: Wavelet Analyse eines Perfusionssignals eines Säuglings. Die
spektrale Zusammensetzung des Signals kann über der Zeit dargestellt werden.
Variierende Atem- und Pulsfrequenzen sind dagegen im Zeitsignal (oben) und
im Fourierspektrum (rehts) nur shwer, bzw. gar niht erkennbar.
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Abbildung 7.10: Extraktion eines Atmungssignals aus den Bewegungsarte-
fakten einer Aufnahme eines Säuglings. Der mittlere Betrag der errehneten
Vershiebungsvektoren weist eine deutlihe und sehr groÿe atmungsbedingte
Shwankung auf.
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tionbewegungen des Brustkorbes, zu Bewegungen des Köpfhens, die zunähst mit
Hilfe der Bewegungskompensation minimiert werden mussten.
Wie in Abshnitt 5.5.3 vorgestellt, haben diese Bewegungen niht nur störenden
Einuss auf die PPGISignalqualität, sondern sie lassen sih auh zur Gewinnung
zusätzliher Vitalparameter heranziehen. Abb. 7.10 zeigt ein Beispiel für das ge-
wonnene Atmungssignal als zusätzlihem Vitalparameter. Aufgetragen ist hier der
Betrag der Bewegungsvektoren über der Zeit. Periodishe, atmungssynhrone Rhyth-
men lassen sih zweifelsfrei erkennen.
7.2.2 Quantizierung von Durhblutungsstörungen der Haut
Eine spezielle Form der peripheren Durhblutungsstörung ist das vibrationsbedingte
Vasospastishe Syndrom (VVS). Es wird auh Weiÿnger-Krankheit oder traumati-
shes Raynaud-Phänomen genannt. Auslöser des VVS sind Vibrationen mit Frequen-
zen im Bereih von 20 - 1000 Hz, wie sie bei Arbeiten mit Motorsägen, Bohrmashi-
nen und anderen mehanishen Werkzeugen auftreten. Als Krankheitsbild kommt
es zu anfallsartigen und örtlih begrenzt auftretenden Störungen der Durhblutung
und Sensibilität in den Händen. Diese Störungen können niht nur unangenehm sein,
sondern den Patienten sogar soweit beeinträhtigen, dass eine weitere Ausübung des
Berufes unmöglih wird [Völter-Mahlkneht et al. 2007℄. Da es sih beim VVS
um eine anerkannte Berufskrankheit handelt, ist eine möglihst exakte Diagnose
zur Bestimmung des Shweregrades der Krankheit, auh aus volkswirtshaftliher
Siht, von groÿem Interesse. Bisher wird zur Diagnose eine Durhblutungsstörung
durh einen Kälte-Provokationstest hervorgerufen. Dies erfolgt durh ein 2 minütiges
Handbad in 12
◦
C kaltem Wasser. Anshlieÿend wird die Hauttemperatur an allen
Fingerkuppen kontinuierlih über einen Zeitraum von 30 Minuten gemessen. Eine
verlängerte Zeitdauer bis zur Wiedererwärmung der Haut auf Temperaturen über
28
◦
C ist dann die wihtigste Diagnosegröÿe zur Bewertung der Krankheit.
In einer Pilotstudie zusammen mit dem Institut für Arbeits-, Sozial- und Umwelt-
medizin der Universität Mainz wurde die Eignung des PPGImaging zur Erkennung
und auh zur Quantizierung dieser Durhblutungsstörungen untersuht. Auf Grund
des kontaktlosen Messprinzips konnte die PPGIMessung parallel zu den o.e. Tem-
peraturmessungen durhgeführt werden.
Abbildung 7.11 zeigt ein Beispiel für Langzeitmessungen mit einzelnen Temperatur-
sensoren an den Fingerkuppen nah dem Kälteprovokationstest. Eine ausgeprägte
Durhblutungsstörung u.a. am Mittelnger der rehten Hand ist deutlih anhand
der verspäteten Wiedererwärmung erkennbar. Abbildung 7.12 zeigt die Auswertung
der etwa 21 Minuten nah Provokationstest parallel aufgenommenen PPGISequenz.
Zur Auswertung wurde die Amplitude des herzsynhronen Pulses bestimmt und wie
in Abshn. 6.5 beshrieben, ortsaufgelöst dargestellt. Auh in der funktionellen Ab-
bildung kann eine verminderte Perfusion, u.a. des Mittelngers der rehten Hand,
deutlih erkannt werden. Die linke Hand ist, wie auh aus Abb. 7.11 ersihtlih, deut-
lih stärker und groÿähiger von der Durhblutungsstörung betroen. Als wihti-
ger Vorteil des PPGI gegenüber Temperaturmessungen ersheint die Tatsahe, dass
hier die Blutvolumenshwankungen gemessen werden, also direkt die gesuhte Grö-
ÿe Perfusion. Bei der Temperaturmessung erfolgt dagegen lediglih ein indirekter
Shluss von einer guten Temperaturleitung auf eine gute Durhblutung.
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Abbildung 7.11: Temperaturmessung der Hände nah Kälte-
provokationstest. Eine Durhblutungsstörung ist anhand einer
deutlih verzögerten Wiedererwärmung der Finger feststellbar.
(Quelle: Institut für Arbeits-, Sozial-, und Umweltmedizin, Johannes Gutenberg Uni-
versität, Mainz)
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Abbildung 7.12: Perfusionsmessung der Hände zur Erkennung von Durhblu-
tungsstörungen. Auh 21 min nah Kälteprovokation kann eine Perfusionsstö-
rung z.B. am Mittelnger der rehten Hand in der funktionellen Abbildung klar
erkannt werden.
Bei einigen Messungen stieÿ jedoh das verwendete Kamerasystem (UltraPix) an sei-
ne Grenzen. Bei sehr shwaher Hautdurhblutung konnte kein Herzshlag abgeleitet
werden; das Signal bestand lediglih aus Raushen. Eine Erkennung von Perfusions-
störungen konnte somit zwar auh für diese Extremfälle durhgeführt werden, für
die Quantizierung dieser shwahen Perfusionssignale reihte die Empndlihkeit
der Kamera jedoh niht aus.
Prinzipiell sheint die PPGITehnik also geeignet zu sein, um die Durhblutungs-
törungen auh ortsaufgelöst zu detektieren, jedoh muss für eine Quantizierung,
gerade von sehr shwaher Hautperfusion, noh eine weitere Empndlihkeitssteige-
rung des Messsystems erreiht werden.
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7.2.3 Perfusionsmessungen in Wunden
Die wesentlihen Vorzüge des kontaktlosen und ortsaufgelösten Messprinzips präde-
stinieren die PPGITehnik in besonderem Maÿe auh zur Diagnose von Wunden,
Verbrennungen und frish transplantierter Haut, da shmerzfreie und sterile Mes-
sungen ohne Infektionsrisiko durhgeführt werden können. Eine direkte Perfusions-
messung war hier bisher mit plethysmographishen Methoden niht durhführbar.
Im Folgenden werden zu diesem Einsatzszenario zwei Beispiele vorgestellt.
7.2.3.1 Wunderkennung und Vermessung
Eine Bewertung der Hautdurhblutung im Wundebereih und auh die Vermessung
der Wunde ist, gerade zur Diagnose von Wundheilungsprozessen, äuÿerst interes-
sant. Dies sheint mit dem PPGISystem relativ einfah realisierbar zu sein. Abbil-
dung 7.13 zeigt hierzu eine Beispielaufnahme einer oberählihen Verbrennung 1.
Grades. Sie kann als dunkler Bereih am Handrüken erkannt werden. Zur funktio-
nellen Analyse, der direkt nah Verletzung aufgezeihneten PPGISequenz, wurde
die Amplitude der herzsynhronen Pulsation ausgewertet und zusätzlih auh die
Amplitude der langsamen Vasomotionsrhythmen um 0,1 Hz. Die Abbildungen hier-
zu zeigen neben der Erhöhung der herzsynhronen Pulsamplitude im Wundbereih
auh eine gleihzeitig stark verminderte Vasomotionsaktivität. In beiden funktio-
nellen Abbildungen dieser Perfusionsmerkmale ist die Verbrennungswunde deutlih
erkennbar. Eine automatisierte Wunderkennung anhand dieser funktionellen Para-
meter ist relativ einfah durh Shwellwertbildung möglih. D.h. Hautareale, die
eine Pulsamplitude über einem Shwellwert aufweisen, und gleihzeitig eine gerin-
ge Vasomotionsaktivität besitzen, werden zum Wundbereih gezählt, alle Anderen
zur gesunden Haut. Als Ergebnis kann eine Maske berehnet werden, die dem Ori-
ginalbild zur Visualisierung überlagert werden kann (Abb. 7.13 oben rehts). Die
Erkennung der Wunde erfolgt also niht durh visuelle oder morphologishe Kri-
terien, sondern einzig anhand der funktionellen Perfusionsmerkmale Pulsamplitude
und Vasomotionsaktivität. Aus der reduzierten Vasomotion kann auf eine maximale
Weitung der Blutgefäÿe innerhalb der Wunde geshlossen werden, die eine maximale
Blutversorgung und somit ein shnelles Einleiten der Wundheilung zur Folge hat.
Eine Vermessung liefert eine Wundgröÿe von 874 Bildpunkten, was bei der hier
eingestellten Abbildungsgröÿe etwa 285 mm
2
entspriht. Für Wunden auf ebenen
Hautarealen ersheint die automatisierte Wunderkennung mittels PPGI ein ideales
Werkzeug zur funktionellen Vermessung und Bewertung zu sein. Bei ausgedehnten
Wunden auf gekrümmten Körperoberähen kann es jedoh durh die ähenhafte
Projektion zu Fehlern oder Ungenauigkeiten in der Gröÿenberehnung kommen.
7.2.3.2 Beurteilung von Wundheilungsprozessen
Allein der Faktor Wundgröÿe ist oft nur ein unzureihendes Kriterium zur Beur-
teilung des Shweregrades einer Verletzung. Viel bedeutsamer sheint der Durh-
blutungsstatus zu sein. Er gibt Aufshluss darüber, ob der Verheilungsprozess vor-
anshreitet, stagniert, oder sih die Verletzung auf Grund unzureihender Durh-
blutung sogar vershlimmert. Die Diagnose gerade von langsamen Wundheilungs-
prozessen, wie z.B. dem Ulus Cruris, nur anhand des Visus-Befundes ist kaum
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Abbildung 7.13: Wunderkennung anhand funktioneller Merkmale. Oben: Auf-
nahme einer Hand mit Verbrennung und erkannter Wundbereih. Unten: Bereh-
nete funktionelle Parameter Pulsamplitude und Vasomotionsamplitude.
quantizierbar. Damit wird auh die Bewertung des Therapieerfolgs ershwert. Ein
erster Versuh einer funktionellen Quantizierung der Wundheilung mittels PPG
Imaging verlief vielversprehend. Von einer Wunde (Hautabshürfung) wurde über
einen Zeitraum von 5 Wohen jeweils ein Foto für den visuellen Eindruk gemaht
und auh jeweils eine PPGISequenz aufgezeihnet. Zur funktionellen Abbildung des
Durhblutungsstatus wurde wiederum die Pulsamplitude ortsaufgelöst dargestellt.
Abbildung 7.14 zeigt vershiedene Stadien der Wundheilung. Gezeigt ist jeweils das
Foto, ein Einzelbild der PPGISequenz und die daraus berehnete funktionelle Ab-
bildung der herzsynhronen Pulsamplitude zu den Zeitpunkten: zwei Tage nah der
Hautabshürfung, nah 1, nah 2 und nah 3 Wohen. Der visuelle Eindruk va-
riiert zwar und ein geshulter Beobahter kann durhaus ein Verheilen der Wunde
erkennen, jedoh bleibt die Wunde auh nah 4 Wohen noh deutlih sihtbar. Die
funktionellen Abbildungen belegen jedoh im Gegensatz dazu eine deutlih shnellere
Normalisierung der Hautperfusion. Bereits nah 3 Wohen sind keine funktionellen
Abweihungen zwishen Wunde und umgebender gesunder Haut mehr erkennbar.
Das Narbengewebe wird also gleihwertig zur umgebenden gesunden Haut durh-
blutet.
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Abbildung 7.14: Heilungsverlauf einer Wunde. Dargestellt sind jeweils Fotos
einer Hautabshürfung, ein Einzelbild der PPGISequenz, sowie eine funktionelle
Abbildung der Pulsationsstärke zu den Zeitpunkten: 2 Tage nah Verletzung,
nah 1, nah 2 und nah 3 Wohen.
Sollten sih die an diesem Beispiel gemahten Beobahtungen auh auf andere Wund-
typen übertragen lassen, ersheint das PPGImaging auh hier ein geeignetes Werk-
zeug zur Therapiekontrolle der Wundheilung zu sein.
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Abbildung 7.15: PPGIMessungen an einem Hauttumor. Dargestellt ist ein
Foto und ein Einzelbild der PPGISequenz, sowie eine funktionelle Abbildung
der Pulsamplitude. Ein sehr deutliher Anstieg der Perfusion im Tumorgewebe
kann beobahtet werden.
7.2.4 Perfusionsmessungen von Hauttumoren
Ein weiteres möglihes Einsatzgebiet der PPGITehnik ist die Diagnose von Haut-
tumoren. Eine Bewertung, ob Neubildungen von Gewebe gutartig oder bösartig sind,
ist meist nur von besonders geshulten Spezialisten durhführbar und wird anhand
des visuellen Befundes getroen. Eine gesiherte Abklärung erfordert häug zusätz-
lih einen histologishen Befund, bei dem die betroen Hautstelle entfernt und im
Labor analysiert wird. Dies ist jedoh bei bösartigen Tumoren mit der Gefahr der
Metastasenbildung verbunden. Nah einem Tumorbefund können diese mittels Fluo-
reszenzdiagnostik, bei der ein verabreihter uoreszierender Farbsto sih selektiv
im Tumor anreihert, farblih markiert werden, um so den Arzt beim Aufnden aller
Tumorherde zu unterstützen.
In Kooperation mit der Hautklinik des Universitätsklinikums Aahen wurden vor-
klinishe Tests durhgeführt, um eine möglihe Eignung des PPGImaging zur funk-
tionellen Detektion von Hauttumoren, auh ohne Gabe von Fluoreszenzmarkern, zu
überprüfen. Da die Neubildung von Tumorgewebe häug mit gleihzeitig starker
Neubildung von Blutgefäÿen verbunden ist, besteht die Möglihkeit, den Tumor an-
hand einer erhöhten Perfusion zu detektieren. An einigen Patienten konnten hierzu
PPGISequenzen von vershiedenen Tumorarten aufgezeihnet werden. Das Haupt-
interesse lag wiederum auf der funktionellen Auswertung der Perfusionsstärke. Ab-
bildung 7.15 zeigt eine Beispielaufnahme eines Melanoms. Dargestellt sind ein Foto,
ein Einzelbild der Videosequenz, sowie die funktionelle Abbildung der Pulsamplitu-
de. Ein besonders deutliher Anstieg der Durhblutung auf das bis zu 7 fahe der
umgebenden Hautregion kann erkannt werden.
In diesem, weit fortgeshrittenen Stadium kann also eine erwartete gesteigerte
Durhblutung des Tumorgewebes festgestellt werden. Die Überprüfung, ob auh ei-
ne Erkennung zu früheren Zeitpunkten erfolgen kann, muss in weiteren Versuhen
geklärt werden.
7.2.5 Quantizierung allergisher Hautreaktionen
Als weiterer potentieller Einsatzzwek wurde eine Eignungsprüfung der PPGI
Tehnik zur Quantizierung von allergishen Hautreaktionen in Kooperation mit
der Dermatologishen Klinik des Universitätsklinikums Aahen durhgeführt.
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Allergien vom Soforttyp (Typ 1) mahen etwa 90 % aller Allergien aus, Allergiesym-
ptome treten hierbei wenige Minuten bis Stunden nah dem Kontakt mit dem All-
ergen auf. Auslöser ist eine Überproduktion von Antikörpern, die mit dem Allergen
reagieren und eine übermäÿige Ausshüttung von Histamin bewirken. Das Histamin
führt zu Entzündungsreaktionen, in deren Verlauf sih die Blutgefäÿe stark wei-
ten und es zu Flüssigkeitsaustritten kommt, die als Ödeme und Quaddeln sihtbar
werden.
Allergietests werden übliherweise am Unterarm oder am Rüken der Patienten mit
dem so genannten PrikTest durhgeführt. Hierbei werden gleihzeitig mehrere
Allergene in Tröpfhenform an vershiedenen Stellen der Haut aufgetragen und die
Haut oberählih mit einer feinen Nadel eingestohen (Prik). Eine nah kurzer
Zeit (5 bis 60 Minuten) einsetzende Hautrötung oder Quaddelbildung ist ein An-
zeihen für eine bestehende Allergie auf die jeweilige Substanz. Die Bewertung der
lokalen allergishen Reaktion erfolgt bisher lediglih subjektiv durh den untersu-
henden Arzt und ist nur indirekt und ungenau zu quantizieren, etwa durh die
Quaddelgröÿe o.ä..
Im Rahmen einer medizinishen Dissertation [Blaºek 2007℄ wurden mehrere Ver-
suhsreihen zur Messung von allergishen Hautreaktionen durhgeführt. Ziel war die
Quantizierung und auh die Objektivierung der allergishen Hautreaktionen mit
Hilfe des PPGImaging Verfahrens. Zum Nahweis der Eignung der PPGITehnik
wurde in einer ersten Versuhsreihe an mehreren Probanden an vershiedenen Haut-
regionen des Unterarms ein PrikTest mit Kohsalzlösung (NaCl) als Kontrollmes-
sung bzw. Plaebo, ein PrikTest mit Histamin als allergieauslösende Substanz,
sowie eine intrakutane Injektion von Histamin appliziert. Vor und nah der Hista-
minapplikation wurden PPGISequenzen von etwa 2 Minuten Dauer aufgezeihnet.
Eine Analyse der herzsynhronen Pulsation belegt zunähst einen deutlihen An-
stieg der Pulsamplitude nah der Histamingabe um 100 bis 150 % (Abb. 7.16).
Weiterhin sheint eine intrakutane Injektion des Histamins, auf Grund der erhöhten
in die Haut gelangenden Histaminmenge, eine stärkere Hautreaktion hervorzurufen
als der PrikTest. Die NaCl Kontrollstelle weist, abgesehen von der mehanishen
Verletzung durh die Injektionsnadel, keine erhöhte Pulsationsamplitude auf.
Eine funktionelle, ortsaufgelöste Auswertung der herzsynhronen Pulsation zeigt
zudem auh die örtlihe Ausdehnung der allergishen Reaktion. Diese geht deut-
lih über die Ausdehnung der mit dem Auge sihtbaren Quaddel hinaus. Abbildung
7.17 zeigt eine Beispielaufnahme mit dem zugehörigen funktionellen Perfusionssta-
tus. Die unmittelbar betroene Hautregion, die auh durh Quaddelbildung auf-
fällt, zeigt eine um etwa 300 % erhöhte Perfusion. Auf Grund der Verteilung des
Histamins durh die Hautperfusion steigt jedoh auh die Durhblutung in groÿen
umgebenden Regionen auf fast 200 % an. Die Ausdehnung dieser Nahbarregionen
mit erhöhter Perfusion sheint ein sehr deutliher Indikator für die in die Haut ge-
langte Histaminmenge zu sein. Die intrakutan behandelte Stelle weist mit erhöhter
in die Haut gelangter Histaminmenge eine deutlih gröÿere Umgebungsregion mit
erhöhter Durhblutung auf als die mit dem PrikTest behandelte Hautstelle. Die
NaCl-Kontrollstelle weist keinen Umgebungsbereih auf.
Speziell für Medikamententests ist die Gegenüberstellung von Wirkstokonzentra-
tion und Körperreaktion von groÿer Wihtigkeit. Das Ergebnis sind so genannte
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Abbildung 7.16: Untersuhung untershiedliher Applizierungsformen von Hi-
stamin. An einem Unterarm wurde Histamin mittels PrikTest (rehts) und
auh intrakutan (links) appliziert. Die Kontrollstelle in der Mitte besteht aus
einem PrikTest mit NaCl. Die intrakutane Gabe ruft eine deutlih stärkere
allergishe Reaktion hervor, als eine Applikation mittels PrikTest.
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Abbildung 7.17: Funktionelle Auswertung der Pulsamplitude nah Applikation
von Histamin. Sowohl die mit Histamin behandelten Hautstellen, als auh groÿe
Umgebungsbereih weisen eine stark erhöhte Perfusion auf.
DosisWirkungsKurven. Anhand dieser Zusammenhänge können Dosierungsemp-
fehlungen getroen werden, oder auh Therapieerfolge kontrolliert werden.
Die Erstellung dieser DosisWirkungsKurven zum Einuss des Histamins war Ziel
einer zweite Versuhsreihe, hier sollte die Stärke der allergishen Hautreaktionen im
Verhältnis zur applizierten Dosis des Allergens untersuht werden. An vier vershie-
denen Hautstellen des Unterarms wurden daher intrakutane Gaben von Histamin
in vershiedenen Konzentrationen von 1:1 (Histamin und NaCl im Verhältnis 1:1),
1:10 und 1:100, sowie reinem NaCl als Kontrollmessung appliziert. Ortsaufgelöste
PPGIMessungen wurden vor der Histamingabe, sowie 5, 10 und 15 Minuten nah
der Gabe durhgeführt. Somit konnte niht nur eine Quantizierung der Hautreak-
tionen durhgeführt werden, sondern auh der zeitlihe Verlauf der Körperreaktion
aufgezeihnet werden.
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Abbildung 7.18: Untersuhung des Einusses der Histaminkonzentration. Ap-
pliziert wurden Histamin in den Konzentrationen 1:1 (unten rehts), 1:10 (oben
rehts), 1:100 (unten links) und NaCl (oben links) jeweils intrakutan. Die aller-
gishe Reaktion nimmt mit fallender Histaminkonzentration deutlih ab.
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Abbildung 7.19: Erstellung einer DosisWirkungsKurve für vershiedene
Histaminkonzentrationen. Für vershiedene Histaminkonzentrationen konnte
durh Intervallmessungen der zeitlihe Verlauf der allergishen Reaktion zu-
mindestens grob erfasst werden.
Abbildung 7.18 zeigt den ortsaufgelösten Perfusionsstatus an einem Probanden 5
Minuten nah der Applikation des Histamins. Bereits in der zeitlihen Moment-
aufnahme ist eine deutlihe Abhängigkeit der Hautreaktion von der Allergenkon-
zentration erkennbar, und zwar sowohl in der Pulsamplitude, als Indikator für die
Hautreaktion, als auh in der räumlihen Ausdehnung der Hautreaktion. Eine hö-
here Histaminkonzentration an der Einstihstelle sheint durh die Hautperfusion
auh deutlih weiter in der umgebenden Hautregion verteilt zu werden.
Auh der in vier Intervallen gemessene zeitlihe Verlauf der Hautreaktion (vor der
Applikation, nah 5, 10 und 15 Minuten, Abb. 7.19) zeigt eine deutlihe Abhängig-
keit von der Allergenkonzentration. Mit Ausnahme der Kontrollstelle (reines NaCl)
steigt in allen Bereihen die registrierte Pulsationsstärke über die gemessenen 15
Minuten deutlih an; die Steigung der Pulsamplitude korreliert wiederum mit der
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Histaminkonzentration. Für diesen Probanden sheint weiterhin die allergishe Re-
aktion bereits nah 5 Minuten langsam abzuklingen.
Eine Eignung des PPGI für eine Quantizierung der allergishen Reaktionen konnte
eindeutig nahgewiesen werden. Neben der Heftigkeit der Körperreaktion konnte
sogar der zeitlihe Verlauf grob erfasst werden.
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KAPITEL 8
Shlussbetrahtung und Ausblik
In der vorliegenden Arbeit wurde ein bildgebendes, funktionelles Verfahren zur op-
toelektronishen Erfassung der Hautdurhblutung vorgestellt. Mit Hilfe einer selek-
tiven Beleuhtungseinheit und eines kamerabasierten optishen Detektors, ist eine
Messung der dermalen Perfusion anhand der Modulation der optishen Dämpfung
möglih. Es steht somit erstmals ein photoplethysmographishes Verfahren zur Ver-
fügung, das niht nur ortsaufgelöste Messungen erlaubt, sondern auh gänzlih ohne
Hautkontakt arbeitet.
Mit Hilfe von MonteCarlo Simulationen lassen sih die Wehselwirkungen zwishen
Liht und Gewebe untersuhen. Aus medizinisher Siht besonders interessant ist
die Abshätzung der Messtiefe und auh des untersuhten Messvolumens. Zur Op-
timierung des Messsystems im Hinblik auf die Eindringtiefe können vershiedene
Maÿnahmen getroen werden. Vor Allem kann dies durh geeignete Wahl der Be-
leuhtungswellenlänge geshehen. Die Mikrozirkulation der obersten Hautshihten
lässt sih am besten mit kleinen Wellenlängen des blauen oder grünen Spektralbe-
reihs abbilden, wohingegen langwelligeres Liht des nahen Infrarot vor allem die
tieferen Hautshihten erreiht. Durh dynamishe Simulationen, bei denen das
Simulationsszenario parametrisiert wird, konnten Eigenshaften, wie das momenta-
ne Blutvolumen der Haut, zeitlih variiert werden. Als Simulationsergebnis kann das
Detektorsignal sowohl nah DC- als auh AC-Signalanteil vorhergesagt werden. Die
erzielten Simulationsergebnisse weisen im Allgemeinen eine sehr gute Übereinstim-
mung mit experimentellen Beobahtungen auf.
Es wurden mehrere Kamerasysteme untershiedliher Preisklassen auf ihre Eignung
als optisher Detektor des PPGImaging Systems untersuht. Für einige medizi-
nishe Einsatzgebiete ersheinen preisgünstige Kameras aus dem Konsumerbereih
geeignet, jedoh muss im Allgemeinen, auf Grund des geringen Nutzanteil des Per-
fusionssignals, auf Spezialsysteme mit besonders hoher Dynamik zurükgegrien
werden. Dies ist insbesondere zur Erfassung von pathologish verminderter Haut-
durhblutung erforderlih. Durh den Einsatz von strukturierter Beleuhtung mit
geeigneter Kombination von beleuhteten und abgeshatteten Arealen können un-
erwünshte statishe Anteile des PPGISignals reduziert und so der Nutzanteil des
optishen Signals erhöht werden.
Durh das kontaktlose Messprinzip des vorgestellten Verfahrens kann es auf Grund
von Bewegungen des Messobjekts relativ zur Kamera zu Artefakten kommen. Zur
Reduktion dieser Artefakte muss die Bewegung erkannt und kompensiert werden.
Hierzu stehen vershiedene Verfahren, z.B. basierend auf dem Prinzip der Musterer-
kennung oder auf der Auswertung des optishen Flusses, zur Verfügung. Für groÿe
Messartefakte, etwa auf Grund von vorgeshriebenen Bewegungsmanövern während
der Aufnahme, empehlt sih der Einsatz von Blokmathing-Verfahren. Diese ar-
beiten auh bei groÿen Vershiebungen robust und erlauben durh relativ shnel-
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le Berehnungen auh einen interaktiven Einsatz. Zur exakten Kompensation von
kleineren Artefakten, etwa auf Grund von unwillkürlihen Respirationsbewegungen
des Probanden, ersheint das Motiononstraint Verfahren und auh das Newtonshe
Gradientenverfahren geeignet. Jedoh kann auf Grund der hohen Rehenanforderung
auf heutigen Rehnern keine interaktive Kompensation erfolgen, die Rehenzeit be-
trägt hier mehrere Minuten bis zu einigen Stunden.
Neben der Beseitigung von Artefakten und durh konstruktive Maÿnahmen kann ei-
ne Signalverbesserung bzw. Aufbereitung auh durh weitere Shritte erfolgen. Dazu
gehören örtlihe und zeitlihe Mittelungen, aber auh Mehrwellenlängenmessungen
durh Farbkameras oder im quasisimultanen Zeitmultiplexverfahren. Hierbei kann
ausgenutzt werden, dass Störungen im Allgemeinen niht selektiv in einzelnen Auf-
nahmekanälen auftreten, die Perfusionssignale jedoh eine ausgeprägte Abhängigkeit
von der Beleuhtungswellenlänge aufweisen. Durh gewihtete Dierenzen der Signa-
le können so Shwankungen des Umgebungslihts kompensiert werden. Eine weitere
Anwendung ist die Verbesserung der Signalqualität shwah abbildender Spektral-
bereihe unter Zuhilfenahme von besonders gut abbildenden Farbkanälen und von
Korrelationseigenshaften. Niht zuletzt kann so auh simultan die Durhblutung
vershiedener Hauttiefen gemessen werden. Durh den Vergleih von Mikro- und
Makrozirkulation können weitere diagnostishe Informationen gewonnen werden.
Neben der interaktiven Signalanalyse im Zeit- oder Spektralbereih oder in der kom-
binierten Zeit-Frequenzdarstellung mittels Wavelet-Transformation wurden auh Al-
gorithmen entwikelt, um automatisiert funktionelle Abbildungen des Durhblu-
tungsstatus der Haut zu erstellen. Hierbei kann farblih kodiert ein Perfusionsmerk-
mal ortsaufgelöst dargestellt werden und so eine Lokalisation von Krankheitsursa-
hen unterstützt werden. Eine konkrete Anwendung kann beispielsweise auh die
funktionelle Vermessung von Wunden sein.
Auf Grund des groÿen Interesses von medizinisher Seite konnte das PPGImaging
System bereits in vershiedenen vorklinishen Studien und Pilotprojekten einge-
setzt werden und möglihe Einsatzgebiete ausgelotet werden. Diese reihen von der
physiologishen Grundlagenforshung, wie der Analyse von Blutvolumenvershie-
bungen unter Mikrogravitation, über Diagnosen des venösen Gefäÿsystems mit der
Funktionsdiagnostik der Beinvenen bis zu arteriellen Messungen. Die vielfältigen An-
wendungsmöglihkeiten beinhalten hier das kontaktlose Vitalparametermonitoring
von Neugeborenen, die Quantizierung von Durhblutungsstörungen, die Vermes-
sung und Analyse von Wunden und Hauttumoren und auh die Quantizierung
von allergishen Hautreaktionen. Hier können sogar Wirksamkeitsuntersuhungen
von Medikamenten anhand von Dosis-Wirkungs-Kurven durhgeführt werden.
Weiterführende Arbeiten können sih zum Einen mit der Weiterentwiklung der Si-
mulationswerkzeuge befassen. Vor Allem ersheint ein erhöhter Detaillierungsgrad
des Simulationsszenarios interessant. Eine Modellierung weiterer Hautbestandtei-
le, und besonders eine dierenzierte Betrahtung von reduziertem und oxygenier-
tem Hämoglobin, kann die Genauigkeit der Simulationsergebnisse weiter erhöhen.
Durh Parametrisierung der Sauerstosättigung ersheint sogar eine simulative Un-
terstützung zur Kalibration von Pulsoxymetern denkbar. Weiterhin wäre durh eine
Erweiterung der simulierten Wehselwirkungen z.B. eine Betrahtung von Polarisati-
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onseekten möglih. Dies würde möglihe Anwendungsfelder des Simulators deutlih
erweitern.
Verbesserungen am PPGISystem selbst sollten sih vor Allem mit einer Erhöhung
der örtlihen und zeitlihen Auflösung des Kamerasystems befassen. In der der-
zeitigen Ausbaustufe stellt dies die gröÿte Beshränkung dar. Eine hohe zeitlihe
Auflösung kann bisher nur erreiht werden, wenn die örtlihe Auflösung reduziert
wird. Gerade eine erhöhte zeitlihe Abtastung erleihtert Mehrwellenlängenmessun-
gen die u.a. zur Umgebungslihtkompensation verwendet werden können. Eine in der
Folge niht mehr benötigte Abdunklung der Messumgebung würde groÿe Vorteile
zur praktishen Anwendbarkeit des Verfahrens mit sih bringen.
Unter Verwendung von mehreren Wellenlängen ersheint niht nur eine tiefenauf-
gelöste Messung mit Zuordnung von Perfusionsrhythmen zu vershiedenen Haut-
shihten möglih. Es kann weiterhin auh eine ortsaufgelöste Erfassung der Sauer-
stosättigung und weiterer Blutgase nah dem gleihen Messprinzip herkömmliher
Pulsoxymeter angedaht werden.
Neben einer Untersuhung von vielen weiteren medizinishen Anwendunggebieten
ersheint besonders die Analyse von langsamen, vasomotionsbedingten Rhythmen
interessant. Diese sind in vielen PPGIMessungen sehr deutlih erkennbar und wei-
sen eine ausgeprägte örtlihe Variabilität auf. In Kooperation mit medizinishen
Partnern können hier u.U. physiologishe Ursahen dieser und weiterer rhythmi-
sher Phänomene gefunden werden.
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ANHANG A
Berehnungen von Modellparametern zur
Bewegungsshätzung
A.1 Iterative Näherungsverfahren
Zur Optimierung der Bewegungskoezienten c soll der Fehler der Bewegungsshät-
zung minimiert werden. Dies geshieht durh Nullstellensuhe der Ableitung ∇D(c).
Der optimale Bewegungsvektor c wird nah folgender Vorshrift berehnet:
ck+1 = ck + sk (A.1)
∇2D(ck) sk = −∇D(ck) (A.2)
Die Hilfsvariable sk kann als Abstiegsrihtung des Gradientenverfahrens interpre-
tiert werden.
Unter Zuhilfenahme der Vektorshreibweise für D(c)
D(c) =
M∑
i=1
ri(c)
2 = rT r, (A.3)
mit ri(c) = In−1(xi + dx(xi,yi), yi + dy(xi,yi))− In(xi,yi), wobei (xi,yi), i = 1,2,...,M
alle M Pixel des Bildes durhläuft, und
A(c) = [∇r1,∇r2,...,∇rM ]
=

∂
∂c1
r1 · · · ∂∂c1 rM
.
.
.
.
.
.
.
.
.
∂
∂c12
r1 · · · ∂∂c12 rM
 (A.4)
lässt sih die Ableitung als
∇D(c) = 2Ar (A.5)
shreiben, die zweite Ableitung lautet
∇2D(c) = 2AAT + 2
M∑
i=1
ri∇2ri. (A.6)
Da die zweifahe Ableitung ∇2D(c) nur unter erheblihem Aufwand berehnet wer-
den kann, wird sie iterativ durh die Matrix Bk approximiert. Für B0 wird die
Näherung ∇2D ≈ 2AAT gewählt, für die weitere Aktualisierung von Bk nah je-
dem Iterationsshritt wird eine Vorshrift nah Broyden, Flether, Goldfarb und
Shanno [Flether 1987℄ verwendet.
Bk+1BFGS = B +
γγT
γT δ
− Bδδ
TB
δTBδ
(A.7)
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mit δ = ck+1 − ck und γ = 2A(k)A(k)T δ +
(
A(k) −A(k−1)
)
r(k)
Um bei der Berehnung der Abstiegsrihtung sk in
Bsk = ∇D(ck) (A.8)
eine explizite Invertierung von B zu vermeiden, wird eine QRZerlegung durhge-
führt, sk kann dann durh Rükwärtseinsetzen von
Rsk = QT∇D(ck) (A.9)
ermittelt werden.
Anshlieÿend wird der Parametervektor ck+1 in jedem Iterationsshritt, wie in Ab-
shn. 5.2.1 beshrieben, durh Liniensuhe berehnet.
A.2 Motiononstraints
A.3 Gewihtungsfaktoren
Zur Gewihtung der einzelnen Motiononstraints wurde in Gl. 5.22 ein Gewihtungs-
faktor Mmult eingeführt. Dieser setzt sih aus mehreren Anteilen zusammen
Mmult = Mmag ·Mlin ·Mgrad ·Mfreq. (A.10)
Mmag betrahtet die Amplitude
Mmag =
|fk(x,y) ⋆ In(x,y)|2 |fk(x,y) ⋆ In+1(x,y)|2(
|fk(x,y) ⋆ In(x,y)|2 + |fk(x,y) ⋆ In+1(x,y)|2
) 3
2
, (A.11)
dieser Faktor hat zur Folge, dass kleine Störungen im Bildinhalt unterdrükt wer-
den, ausgeprägten Strukturen, wie Eken und Kanten, jedoh ein höheres Gewiht
beigemessen wird.
Ein weiterer Faktor berüksihtigt die Linearität der lokalen Phase
Mlin = (δlin +
∑ |φ(x) +∇φ(x)∆x− φ(x−∆x)|)−1 (A.12)
δlin ist hierbei eine Konstante |δlin| ≪ 1, die ein Division durh Null vermeiden soll.
Shlieÿlih berüksihtigen weitere Faktoren die Dierenz zwishen den Phasenbil-
dern φn und φn+1.
Mgrad =
(
δgrad + |∇φn −∇φn+1|2
)
−1
(A.13)
mit |δgrad| ≪ 1, wiederum zur Vermeidung von Divisionen durh Null.
Der Faktor Mfreq dient zur Unterdrükung störender Frequenzen im Bild. Wenn
Frequenzen im Phasenbild vorhanden sind, die niht der Filterharakteristik ent-
sprehen, der Winkel zwishen Filterrihtung n und dem Gradienten der Phase also
mehr als 90
◦
beträgt, so werden diese unterdrükt.
Mfreq =
{
1 fu¨rnT∇φ > 0
0 sonst
. (A.14)
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A.4 Berehnung des Parametervektors c
Unter Verwendung der anen Transformation lassen sih die Bewegungsvektoren
für jeden einzelnen Bildpunkt als(
dx
dy
)
︸ ︷︷ ︸
d
=
(
a0
b0
)
+
(
a1 a2
b1 b2
)(
x
y
)
=
(
1 0 x y 0 0
0 1 0 0 x y
)
︸ ︷︷ ︸
K(x)

a0
b0
a1
a2
b1
b2

︸ ︷︷ ︸
c
(A.15)
berehnen.
Eine Erweiterung auf homogene Koordinaten
1
führt zu K̂(x) =
(
K(x) 0
0 1
)
, d̂ =(
d
1
)
und ĉ =
(
c
1
)
.
Die Berehnung des Parametervektors c aus den Motiononstraints m erfolgt durh
die Minimierung des quadratishen Fehlers ǫ
ε(c) =
∑
k
(
mTk d̂ (xk)
)2
=
∑
k
(
mTk K̂ (xk) ĉ
)2
=
∑
k ĉ
T K̂ (xk)
T
mkm
T
k K̂ (xk) ĉ
(A.16)
Da die Bewegungsmodellparameter c unabhängig von der Position im Bild sind,
kann man die Vektoren cT und c auÿerhalb der Summe shreiben, es folgt
ǫ(c) = ĉT Q̂ĉ (A.17)
mit
Q̂ =
∑
k
K̂ (xk)
T
mkm
T
k K̂ (xk) (A.18)
Aufgrund der Verwendung homogener Koordinaten kann Q̂ auh als
Q̂ =
(
Q q
qT q0
)
(A.19)
geshrieben werden. Einsetzen der Gleihungen A.19 und A.17 ergibt einen Ausdruk
für den Fehler in Abhängigkeit der Bewegungsmodellparameter c
ε(c) = ĉT Q̂ĉ
=
(
cT 1
)( Q q
qT q0
)(
c
1
)
= cTQc + 2qTc + q0
. (A.20)
1
Homogene Koordinaten werden in der Geometrie und der Computergrak verwendet. Durh
Erhöhung der Raumdimension kann die Translation und die Matrixmultiplikation der Anen
Abbildung zu einer einzigen Matrixmultiplikation zusammengefasst werden.
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Ein Minimum ergibt sih für
∂ε(c)
∂c
= Qa + QTa + 2qT
= 2Qc + 2qT
, (A.21)
also
c = −Q−1q. (A.22)
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GLOSSAR
Akren Distale Körperteile des Menshen, wie Hände und Finger, Ze-
hen, Nase, Kinn.
Aorta Hauptshlagader, die direkt an der linken Herzkammer
anshlieÿt.
Arterien Blutgefäÿe, durh die Blut mit relativ hohem Druk vom Her-
zen zu den Organen gepumpt wird.
Arteriolen Kleine Arterien, die im Blutkreislauf zwishen den Arterien
und den Kapillaren liegen.
Bewegungsvektor-
feld
Matrix von Vektoren, die für jeden einzelnen Punkt eines
Bildes beshreibt, wie weit und in welhe Rihtung dieser
Punkt vershoben werden muss, um ein störungsfreies Bild
zu erhalten.
CCD-Sensor Charge Coupled Devie. Bildsensor, in dem durh eintreende
Photonen in jedem Bildelement Ladungen generiert werden.
Durh eine Vershaltung dieser kondensatorähnlihen Bildele-
mente kann, unter Erzeugung von Taktsignalen, ein Transport
der erzeugten Ladungen vorgenommen werden. Dies erlaubt
ein sequentielles Auslesen aller Sensorelemente.
CMOS-Sensor Complementary Metal Oxide Semiondutor. Bildsensor, der
in CMOS-Tehnologie gefertigt wurde. Im Gegensatz zum
CCD sind bereits in jedem Bildelement Verstärker integriert,
die direkt eine Strom-/Spannungswandlung durhführen. Der
CMOS-Sensor muss niht sequentiell ausgelesen werden, jedes
Bildelement kann einzeln angesprohen werden. Auf Grund
der in den Pixeln integrierten Elektronik ist das Pixelrau-
shen höher als bei CCD-Sensoren.
Diastole Entspannungs- und Füllphase des Herzens. Der Blutdruk ist
während dieser Phase minimal, das PPG Signal weist dagegen
in dieser Phase ein Maximum auf.
Dihrotie Nebenmaximum der Pulswelle zwishen Systole und Diastole.
Die Dihrotie wird durh das Shlieÿen der Herzklappe am
Ende der Auswurfphase hervorgerufen.
Dierenzbild Punktweise Dierenz von zwei Bildern zur Visualisierung der
Bilduntershiede, insbesondere von Objektbewegungen.
EKG Elektrokardiogramm. Registrierung der elektrishen Aktivi-
täten der Herzmuskelfasern. Im EKG kann die Herztätigkeit
zeitaufgelöst analysiert werden.
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Finite-Elemente-
Methode
Numerishes Verfahren zur näherungsweisen Lösung von Dif-
ferentialgleihungen. Das Berehnungsgebiet wird in ein groÿe
Zahl kleiner Elemente unterteilt, für die aus einfahen Glei-
hungssysteme und Randbedingungen eine gesuhte Gröÿe
berehnet werden kann.
Gefäÿtonus Spannungszustand des glatten Gefäÿmuskels. Die Blutgefäÿe
des Menshen sind von Muskeln umgeben, die den Gefäÿquer-
shnitt und damit auh die Organdurhblutung in Abhängig-
keit des Gefäÿtonus regulieren können.
Hämatokrit Anteil zellulärer Bestandteile am Volumen des Blutes.
Hämoglobin Roter Blutfarbsto, der für den Sauerstotransport zustän-
dig ist. Er ndet sih in reduzierter Form Hb und auh in
oxygenierter Form Hb02 im Blut.
Kapillare Kleinste Bluttransportgefäÿe zwishen den Arteriolen und
den Venolen. Hier ndet der Stowehsel mit dem Gewebe
statt.
Makrozirkulation Durhblutung gröÿerer Blutgefäÿe, meist als Zubringerfunk-
tion für die Mikrozirkulation.
Mikrozirkulation Durhblutung und Stoaustaush in den kleinsten Blutge-
fäÿen, mit Gröÿen unterhalb von 100 µm.
Muskelpumpentest Standardisierter Test zur Funktionsprüfung der Beinvenen.
Durh ein Bewegungsmanöver wird venöses Blut aus den Bei-
nen abgepumpt und die Zeitdauer bis zum Wiederauffüllen
des Beines gemessen. Diese Wiederauffüllzeit ist eine wihti-
ge Diagnosegröÿe zur Beurteilung des Venenzustands.
Phlebologie Medizinishes Fahgebiet, dass sih mit der Behandlung von
Gefäÿerkrankungen und besonders der Venenerkrankungen
befasst.
Photon Quantisierungseinheit elektromagnetisher Strahlung. Über
den Welle-Teilhen-Dualismus kann für viele Anwendungs-
gebiete die elektromagnetishe Strahlung auh als Teilhen
betrahtet werden und, mit Einshränkungen, durh meha-
nishe Gröÿen beshrieben werden.
Photoplethysmo-
graphie
Optoelektronishes Verfahren zur Erfassung von Blutvolu-
menänderungen im Gewebe. Die hierzu verwendeten Senso-
ren besitzen eine LED als Lihtquelle zur Illumination des
Gewebes und einen Detektor, meist in Form einer Photodi-
ode, der zur Erfassung der zurükgestreuten Lihtmenge ver-
wendet wird. Auf Grund eines starken Absorptionskontrastes
zwishen Blut und umliegendem Gewebe shwankt die detek-
tierte Lihtmenge mit variierendem Blutgehalt.
Pixel Zumeist quadratishes, kleinstes Element eines Bildes oder
optishen Sensors.
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Pixelraushen Unkorreliertes Raushen jedes einzelnen Bildelementes. Ge-
nerell weisen gröÿere Bildelemente auf Grund der gröÿeren
generierten Ladungsmenge ein geringeres Raushen auf. Auh
ist das Pixelraushen von CMOS-Sensoren in Folge zusätzli-
her in die Bildpunkte integrierter Elektronik im Vergleih zu
CCD-Sensoren erhöht.
PPG % In der Phlebologie etablierte relative Gröÿeneinheit zur
Quantizierung von photoplethysmographishen Messsigna-
len. Hierbei wird die Dierenz zwishen absolutem Hellig-
keitssignal und Startwert der Messung auf diesen Startwert
normiert. Statt des Startwertes wird häug auh der Mittel-
wert des Helligkeitssignals zur Normierung verwendet.
QRSKomplex Charakteristishe Gruppe von Ausshlägen im Elektrokardio-
gramm (EKG).
ROI Region Of Interest. Ein markierter, zumeist rehtekiger, Teil-
bereih eines Bildes, bzw. Videos, für den die Bildhelligkeit
ausgewertet werden soll.
Sauerstopartial-
druk
Der Partialdruk eines Gases ist der Druk, den dieses Gas
hätte, wenn es bei unveränderten Bedingungen das Volumen
allein ausfüllen würde. Diese für Gase denierte Gröÿe wird
in der Medizin verwendet, um die Sauerstobeladung des Hä-
moglobins im Blut zu beshreiben.
Sauerstosättigung Die Sauerstosättigung gibt an, welher Anteil des Hämoglo-
bins mit Sauersto gesättigt ist.
Systole Anspannungs- und Auswurfphase des Herzens. Der Blutdruk
ist während dieser Phase maximal, das PPG Signal weist da-
gegen ein Minimum auf.
Ulus ruris Oene, meist nässende Wunde, die über lange Zeit niht ab-
heilt, auh oenes Bein genannt. Ursahe ist eine ungenü-
gende Durhblutung, oft in Folge von Krampfaderleide oder
Diabetes mellitus.
Vasomotion Rhythmishe Änderungen des Gefäÿquershnitts, die beson-
ders ausgeprägt im Frequenzband um 0,1 Hz zu nden sind.
Ursahe können u.a. Stowehsel- und Temperaturregulatio-
nen sein, aktuelle medizinishe Forshungen belegen jedoh
auh einen Einuss mentaler Gröÿen, wie Entspannungszu-
stand, et..
Venen Blutgefäÿe, die Blut zum Herzen führen. In den Venen
herrsht im Allgemeinen ein sehr geringer Druk.
Venole Kleine Venen, die im Blutkreislauf zwishen den Kapillaren
und den Venen liegen.
Voxel Quaderförmiges Volumenelement, analog dem Pixel als Bild-
punkt.
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In 45 Helligkeitswerte des n-ten Einzelbildes einer Videosequenz
In 45 Mittlerer Helligkeitswert des n-ten Einzelbildes
w 45 Breite einer Bildregion
h 45 Höhe einer Bildregion
d 46 Gröÿe des Suhbereihes beim Blokmathing
vmax 46 Maximale Translationsbewegung eines Bildobjektes
fs 46 Zeitlihe Abtastrate einer Videosequenz
fr 46 Örtlihe Auflösung eines Bildes
γ 46 Überabtastfaktor zur räumlihen Interpolation
x 47 Bildkoordinate
y 47 Bildkoordinate
a0,a1,...,an 47 Polynomkoezienten zur Berehnung des Vershiebungs-
vektors in x-Rihtung
b0,b1,...,bn 47 Polynomkoezienten zur Berehnung des Vershiebungs-
vektors in y-Rihtung
c 47 Parametervektor zur polynomialen Beshreibung des Ver-
shiebungsvektorfeldes, bestehend aus den Polynomkoe-
zienten ax, bx
ε 47 Quadratisher Fehler bei der Lösung von überbestimmten
Gleihungsystemen
sk 48 Gradienten-Abstiegsrihtung zur Optimierung des Parame-
tervektors c (in der k-ten Iteration)
l 48 Shrittweitenfaktor zur Optimierung des Parametervektors
c
t 49 Abtastzeitpunkt, zu dem ein Bild gemaht wurde
O 49 Residuum der Taylorreihenentwiklung
m1 50 Motiononstraint, örtlihe Ableitung der Bildhelligkeit I in
x-Rihtung
m2 50 Motiononstraint, örtlihe Ableitung der Bildhelligkeit I in
y-Rihtung
mt 50 Zeitlihe Ableitung der Bildhelligkeit I
fk 50 k-tes Quadraturlter
F 50 Fourier-Transformierte des Quadraturlters fk
k 50 Wellenzahl einer periodishen Bildstruktur
φ 50 lokale Phase eines gelterten Bildes
φm 50 Vorzugsrihtung eines Quadraturlters
Mmult 51 Gewihtungsfaktor zur Berehnung von Motiononstraints
Fortsetzung auf der nähsten Seite
Liste der Formelzei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Fortsetzung von der vorhergehenden Seite
Formel-
zeihen
Seite Bedeutung
W 52 örtlihe Fensterfunktion zur lokalen Berehnung von Mo-
tiononstraints
σ 52 Breite einer Fensterfunktion
I˜n 52 Kompensiertes Bild nah Bewegungskorrektur
Idiff 55 Punktweise Dierenz zwishen zwei Bildern
Imax 55 Maximal mögliher Helligkeitswert eines Bildes
Iref 55 Referenzbild zur Bewegungskompensation
Kapitel 6: Signalanalyse
∆ 65 Stufenhöhe eines A/DWandlers
Amax 65 Maximales Quantisierungssignal am Ausgang eines A/D
Wandlers
N 65 Auflösung eines A/DWandlers in Bit
Nq 65 Raushleistung des Quantisierungsfehlers
K 65 Zeitliher Überabtastfaktor
r 73 Korrelationsfaktor zwishen zwei Signalen
g 74 Zu analysierendes Zeitsignal
ψ 74 Mother Wavelet Funktion
a 74 Skalierungsfaktor der WaveletTransformation
b 74 Zeitvershiebung der WaveletTransformation
Ψ 74 Basisfunktionen für WaveletTransformation
g˜ 74 WaveletTransformierte eines Signals g
Cψ 74 Normierungsfaktor für inverse WaveletTransformation
ψ̂ 74 FourierTransformierte von ψ
ω 74 Kreisfrequenz
w 75 Fensterfunktion zur Filterung im Frequenz, bzw. Wavelet
Spektrum
v 78 Absolute Variation eines Zeitsignals
T 78 Zeitlihes Abtastintervall
x′ 80 lokale Bildkoordinate
y′ 80 lokale Bildkoordinate
126 Liste der Formelzeihen
ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS
AC Alternating Current
A/D Analog/Digital
CCD Charge Coupled Devie
CMOS Complementary Metal Oxide Semiondutor
DC Diret Current
DLR Deutshes Zentrum für Luft- und Raumfahrt
DV Digital Video
EKG Elektrokardiogramm
ESA European Spae Ageny
Hb Hämoglobin
HbO2 Oxygeniertes Hämoglobin
IEC International Eletrotehnial Commission
ISO International Organization For Standardization
KP Kälteprovokation
KSF Kreuzsubtraktionsfunktion
LED Light Emitting Diode
MAD Mean Absolute Dierene
MiniDV Miniature Digital Video
MPT Muskelpumpentest
MSE Mean Square Error
NaCl Kohsalzlösung
NASA National Aeronatis and Spae Administration
PAL Phase Alternation Line
PC Personal Computer
PPG Photoplethysmographie
PPGI PhotoplethysmographieImaging
PSNR Peak Signal To Noise Ratio
ROI Region Of Interest
SNR Signal To Noise Ratio
S/W Shwarz/Weiÿ
VVS Vibrationsbedingtes Vasospastishes Syndrom
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